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Merjenje nam daje objektivno informacijo o lastnosti nekega objekta ali dogodka realnega 
sveta. Na podlagi informacije, pridobljene z merjenjem, se odločamo o nadaljnjih korakih. 
Pri merjenju z biomedicinsko instrumentacijo je odločanje neposredno povezano z 
diagnostiko pacientovega stanja ali s predpisom terapije. Napačno odločanje ima na 
področju medicine hude posledice. Zato morajo biti meritve opravljene z biomedicinsko 
merilno instrumentacijo točne, zanesljive in primerljive. Takšne karakteristike meritev so 
omogočene le s sledljivostjo rezultatov na etalone višjega reda vse do primarnih etalonov 
mednarodnega sistema enot SI. Doktorska disertacija z naslovom Sledljivost do 
mednarodnega sistema enot v biomedicinski merilni instrumentaciji spada na področje 
metrologije, vede o merjenju. Meroslovno ovrednotenje merjenj z biomedicinsko merilno 
instrumentacijo je bilo omejeno in osredotočeno na fiziološka merjenja prevodnosti kože, 
telesne temperature in krvnega tlaka. 
V uvodnem poglavju je predstavljeno teoretično ozadje. Razložene so posamezne 
komponente na shemi splošnega sistema biomedicinske merilne instrumentacije. 
Predstavljeni so različni načini merjenja z biomedicinsko merilno opremo glede na 
dostopnost merjenca. S klasifikacijo signalov je prikazana raznolikost merjenca pri 
biomedicinskih meritvah. Fiziologija človeka je povzeta z glavnimi organskimi sistemi, v 
tabeli pa so predstavljeni nekateri najpogosteje merjeni fiziološki parametri, njihovo 
merilno in frekvenčno območje ter standardne merilne metode. Podpoglavje o 
biomedicinski merilni instrumentaciji zaključuje predstavitev najpomembnejših 
standardov, priporočil in predpisov na področju biomedicinske instrumentacije. V 
naslednjem podpoglavju so opisani osnovni meroslovni pojmi, mednarodni sistem enot 
SI in njegov nastanek, osnovne in izpeljane merilne veličine ter sledljivost, njena praktična 
uporaba in pomen. Uvodno poglavje se konča z opisom postopka statične in dinamične 
kalibracije ter s predstavitvijo koncepta merilne negotovosti. 
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V drugem poglavju je predstavljen postopek kalibracije in sledljivosti na sorodno veličino 
za primer merilnikov prevodnosti kože. Opisana je testna merilna oprema, in sicer 
preskušani merilniki prevodnosti kože. Predstavljen je kalibracijski postopek, ki temelji na 
standardu za kalibracijo ohmmetrov, in v nadaljevanju postopek analize merilne 
negotovosti. Poglavje posebej obravnava problematiko namestitve elektrod in oceno 
prispevka negotovosti merilne metode. Na koncu poglavja je predstavljena še študija 
primera negotovosti meritve, kjer pri analizi nastopa tudi negotovost merilne metode. 
Tretje poglavje se osredotoča na dinamično kalibracijo z aperiodičnim signalom in oceno 
negotovosti za primer kliničnih termometrov za zvezno merjenje. Podrobno so 
predstavljeni standard in priporočila, ki zadevajo klinične termometre. Opisan je postopek 
statične kalibracije in predstavljeni so njeni rezultati. Na primeru tranzientnih meritev je 
prikazan postopek matematičnega modeliranja merilnega sistema. Tranzientne meritve 
so bile opravljene v vodi in zraku. Pokazan je izračun dinamične merilne negotovosti z 
uporabo Monte Carlo metode, pri čemer so vrednosti negotovosti »najslabši možni 
scenarij«. Poglavje zaključuje študija primera praktične uporabe termometrov kot del 
nadzora pacienta ter prediktivnih intermitentnih termometrov. Rezultati študije so 
obravnavani v smislu zahtev po ciljni negotovosti. 
V četrtem poglavju je fokus na dinamični kalibraciji s periodičnim signalom in oceni 
negotovosti za primer invazivnega merjenja krvnega tlaka. Predstavljen je domenski 
standard, na podlagi katerega so bili narejeni testi pri statičnih in dinamičnih pogojih. 
Obravnavanih je bilo šest različnih kateter-cevke-pretvornik merilnih sistemov za merjenje 
krvnega tlaka. Rezultati statične kalibracije so bili uporabljeni pri oceni dinamične 
negotovosti. Preverjena je bila ustreznost dinamičnih lastnosti merilnega sistema. 
Predstavljene so bile tri metode za določanje »prave« vrednosti merjenca in njegovo 
negotovost. 
Peto poglavje opisuje pomen in specifičnost kliničnih merjenj, ponovno na primeru 
invazivnega merjenja krvnega tlaka. Posebej je obravnavana naprava za nadzor pacienta. 
Predstavljen je razvoj modula za ojačenje fizioloških signalov, ki je bil zasnovan na podlagi 
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standarda z zahtevami po pacientovi varnosti. Opisane so osnovne zahteve po izolaciji 
pacienta, predstavljena je shema merilnega sistema, ki je bil uporabljen v kliničnem okolju, 
in prikazanih je nekaj slik meritev invazivnega krvnega tlaka na oddelku intenzivne nege. 
Generični postopek za zagotavljanje sledljivosti do SI je posebej izpostavljen v šestem 
poglavju. V njem so predstavljeni štirje ključni koraki postopka. 






Measurement gives us objective information about the properties of an object or event in 
the real world. On the basis of the information obtained through measurement, we decide 
on further steps. When measuring with a biomedical instrumentation, decision-making is 
directly related to the diagnosis of the patient's condition or to the therapy procedure. Bad 
decision-making can have serious consequences. Therefore, measurements made with 
a biomedical measuring instrument must be accurate, reliable and comparable. Such 
measurement characteristics are only enabled by traceability of results to higher order 
standards up to primary standards of the SI international system. The PhD thesis entitled 
Traceability to the International System of Units in biomedical measuring instrumentation 
is in the scope of metrology, the science of measurement. The metrological evaluation of 
measurements with the biomedical measuring instrumentation was limited and focused 
on physiological measurements of skin conductance, body temperature and blood 
pressure. 
The introductory chapter presents the theoretical background. The individual 
components in the general system of biomedical measuring instrumentation are 
explained. Various methods of measurement with biomedical measuring equipment are 
presented in terms of the accessibility of the measurand. The classification of the signals 
shows the diversity of the measurand in biomedical measurements. The human 
physiology is summarized with the main organic systems, and in the table are presented 
some of the most frequently measured physiological parameters, their measurement and 
frequency range and standard measurement methods. The sub-chapter on biomedical 
measuring instrumentation concludes with the presentation of the most important 
standards, recommendations and regulations in the field of biomedical instrumentation. 
The following subsection describes the basic metrology concepts, the International 
System of Units SI, its origin, the basic and derived units, and the traceability, its practical 
application and importance. The introductory chapter concludes with a description of the 
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procedure of static and dynamic calibration and the presentation of the concept of 
measurement uncertainty. 
The second chapter presents a process of calibration and traceability to a related quantity 
for the case of skin conductance meters. The test measuring equipment and calibrated 
skin conductance meters are described. The calibration procedure and the procedure of 
the measurement uncertainty analysis based on the ohmmeter calibration standard are 
presented. The chapter deals specifically with the problem of electrode placement and 
the contribution of the measurement method in uncertainty budget. At the end of the 
chapter, there is also a case study of the measurement uncertainty, where the analysis 
involves the uncertainty of the measurement method. 
The third chapter focuses on dynamic calibration with aperiodic signal and the evaluation 
of uncertainty for the case of clinical thermometers for continuous measurement. The 
standard and recommendations for clinical thermometers are presented in detail. The 
static calibration procedure is described and its results are presented. In the case of 
transient measurements, the procedure for mathematical modelling of the measuring 
system is shown. Transient measurements are carried out in water and air. The 
calculation of dynamic measurement uncertainty is shown using the Monte Carlo 
method, where the uncertainty values are considered the "worst-case scenario". The 
chapter concludes with a case study on the practical use of thermometers as part of 
patient monitoring and predictive intermittent thermometers. The results of the study are 
addressed in terms of requirements for target uncertainty. 
Chapter 4 focuses on dynamic calibration with a periodic signal and evaluates 
measurement uncertainty in case of invasive blood pressure measurement. A domain 
standard is presented, on the basis of which tests are performed under static and 
dynamic conditions. Six different catheter-tubing-transducer setups for blood pressure 
measurements are considered. Static calibration results are used in the assessment of 
dynamic uncertainty. The adequacy of the dynamic properties of the measuring system 
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is verified. Three methods for determining the "real" value of the measurand and 
measurement uncertainty are presented. 
Chapter Five describes the significance and specificity of clinical measurements again on 
the case of invasive blood pressure measurements. A patient control device is specifically 
addressed. The development of the module for amplifying the physiological signals based 
on the patient safety requirements standard is presented. The basic requirements for 
patient isolation are described and the diagram of the measurement setup used in the 
clinical environment is presented. Figures of invasive blood pressure measurements in 
the intensive care unit are shown. 
The generic procedure for ensuring traceability to SI is specifically highlighted in Chapter 
6. It presents four key steps in the procedure. 







1.1 Biomedicinska merilna instrumentacija 
Biomedicinska instrumentacija zajema dve vrsti naprav, in sicer naprave za izvajanje 
terapije ter naprave za diagnostiko. Z napravami za terapijo želimo izboljšati zdravstveno 
stanje pacienta tako, da na ali v telo dovedemo energijo ali terapevtsko sredstvo. Takšne 
naprave vplivajo na spremembo fizioloških parametrov ali tkiv v telesu [1]. Druga vrsta 
naprav pa je namenjena merjenju vseh spremenljivk v telesu in se uporablja kot 
pripomoček pri diagnostiki pacienta. S takšnimi napravami želimo čim manj vplivati na 
fiziološko stanje pacienta. To vrsto naprav zajema pojem biomedicinska merilna 
instrumentacija. Na sliki 1 je prikazana shema splošnega sistema biomedicinske merilne 
instrumentacije [2]. 
 
Slika 1: Shema splošnega sistema biomedicinske merilne instrumentacije. 
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Biomedicinsko merilno instrumentacijo v splošnem sestavljajo naslednji elementi: 
o merjenec; 
o senzorski del; 
o analogna obdelava signala; 
o analogno-digitalna pretvorba; 
o obdelava signala; 
o prikaz podatkov; 
o shranjevanje podatkov; 
o prenos podatkov; 
o kalibracija. 
Merjenec je fizikalna veličina, lastnost ali pogoj, ki ga merilni sistem meri. 
Najpomembnejše merjence v medicini lahko združimo v naslednje kategorije: 
biopotencial, tlak, pretok, dimenzija, premik, impedanca, temperatura in koncentracija 
kemične snovi. 
Senzorski del biomedicinske instrumentacije v večini primerov predstavlja pretvornik, ki je 
definiran kot naprava, ki pretvori eno oblike energije v drugo. 
Pri biomedicinskih pretvornikih gre običajno za pretvorbo fizikalne veličine (merjenca) v 
električni izhod, ki ga je enostavneje zajemati in obdelovati. Na izhodu pretvornika je 
običajno zelo majhen signal, ki ga je potrebno ojačati ter dodatno analogno obdelati, npr. 
s filtriranjem. 
Analogno-digitalna pretvorba signala, ki je del zajema podatkov, je potrebna za nadaljnjo 
obdelavo signala podatkov s pomočjo mikrokrmilnika, ki kot centralna enota krmili 
procese shranjevanja, prikaza in prenosa podatkov. Pogosto ima biomedicinska merilna 
instrumentacija dodaten vhodni priključek, na katerega lahko pripeljemo referenčni 
kalibracijski signal. Na ta način lahko naravnamo ali justiramo biomedicinsko merilno 
opremo [3]. 
Dostopnost merjenca je zelo pomembna za razvoj merilne metode. Kadar je merjenec 
interni, je povezava senzorskega dela s subjektom invazivna (npr. invazivno merjenje 
krvnega tlaka). Merjenec je lahko dostopen na površini telesa kot pri merjenju 
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biopotenciala z elektrokardiogramom. Uporaba termovizije v medicini je primer 
brezkontaktnega merjenja, ko je merjenec toplotno sevanje telesa [4]. Včasih pa je 
potrebno merjenca odstraniti s telesa kot vzorec tkiva (npr. odvzem krvi, biopsija). 
Za izbiro ali izdelavo ustrezne merilne opreme je poznavanje merjenca ključnega pomena. 
Zelo pomembno je, za kakšno vrsto signala oz. pojava gre. 
Biomedicinske signale lahko klasificiramo glede na fizikalno ozadje (opis merjenca), glede 
na področje uporabe v medicini (npr. kardiološki signali, nevrološki signali), z vidika analize 
signalov pa je najpomembnejša klasifikacija signalov glede na njihove lastnosti. 
Signale delimo na dve večji skupini: deterministični in stohastični. Deterministične signale 
je mogoče predvideti in jih matematično oz. grafično opisati. Ta sposobnost 
predvidevanja je zelo pomembna pri kalibraciji instrumentov. Deterministični signali se 
naprej delijo na periodične in aperiodične. Periodični signali se delijo na sinusne in 
kompleksne, aperiodični pa na skoraj periodične in tranzientne. Pogojno bi lahko signal 
krvnega tlaka modelirali kot periodičen kompleksni signal s periodo srčnega utripa, vendar 
je takšen model grobo ocenjen in netočen. 
V okviru doktorske disertacije smo se osredotočili na biomedicinsko merilno 
instrumentacijo za merjenje fizioloških parametrov. Večina fizioloških signalov je 
stohastičnih. To pomeni, da so naključno spremenljivi. Stohastične signale lahko 
napovemo le s statističnim znanjem, vendar ne povsem natančno. Statistične lastnosti 
signala so opisane s funkcijo gostote verjetnosti. Stohastične signale delimo na 
stacionarne in nestacionarne. Slika 2 predstavlja klasifikacijo signalov glede na njihove 
lastnosti [5]. 
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Slika 2: Klasifikacija signalov glede na njihove lastnosti. 
1.1.1 Fiziologija človeka in fiziološki parametri 
Fiziologija človeka je veda o življenjskih procesih v človeškem organizmu. Fiziologija 
človeka preučuje mehanske, fizikalne in biokemijske funkcije v telesu. Organski sistemi so 
organizacijske enote organizma. Glavni organski sistemi pri človeku so: 
o kardiovaskularni sistem; 






o endokrini sistem; 
o integumentni sistem; 
o imunski sistem; 
o limfni sistem; 
o razmnoževalni sistem. 
V tabeli 1 je zbranih nekaj najpogosteje merjenih fizioloških parametrov [3]. Predstavljena 




Tabela 1: Najpogosteje merjeni fiziološki parametri. 
Fiziološki parameter  
ali merilna tehnika 
Merilno območje Frekvenčno območje 
(Hz) 
Senzor ali merilna metoda 
Elektroencefalografija (EEG) 5 µV – 300 µV 0 – 150 kontaktne, igelne elektrode 
Elektrokardiografija (EKG) 0,5 mV – 4 mV 0,01 – 250 kontaktne elektrode 
Elektromiografija (EMG) 0,1 mV – 5 mV 0 – 10000 kontaktne, igelne elektrode 







10 mmHg – 400 mmHg 
25 mmHg – 400 mmHg 
 
0 – 50 





Pletizmografija odvisno od merilnega mesta 0 – 30 impedanca, senzor 
odmika 
Pretok krvi 1 ml/s – 300 ml/s 0 – 20 merilnik pretoka 
Prevodnost kože 1 μS – 20 μS 0.01 – 1 kontaktne elektrode 
Telesna temperatura 32 °C – 40 °C 0,1 – 10 kontaktni termometer, 
sevalni termometer 
Tlak mehurja 1 cmH2O – 100 cmH2O 0 – 10 merilni mostič 
 
1.1.2 Standardi, predpisi in priporočila 
V primeru fizioloških merjenj in na splošno merjenj v medicini so definirane stroge 
zahteve, saj gre za merjenja na človeku. Uvedba meroslovnih principov v medicini je 
neposredno povezana z implementacijo tehniških direktiv Evropske unije (EU) kot 
zakonodajnih aktov EU, predvsem dokumentov: 
o Direktiva o medicinskih pripomočkih (93/42/EGS); 
o Direktiva o in vitro diagnostičnih medicinskih pripomočkih (98/79/ES); 
o Direktiva o aktivnih medicinskih pripomočkih za vsaditev (90/385/EGS); 
o Direktiva o merilnih instrumentih (2004/22/ES). 
V omenjenih direktivah so med drugim opisani sklici na številne standarde, ki so v 
splošnem priporočila o metodah za preskus merilne opreme. Najpomembnejši standardi, 
ki jih za medicinske pripomočke predpisujeta Mednarodna organizacija za standardizacijo 
(ISO) in Evropski odbor za standardizacijo (CEN), so: 
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o ISO 13485 (Medicinski pripomočki – Sistem vodenja kakovosti); 
o ISO 14971 (Medicinski pripomočki – Uporaba obvladovanja tveganja pri medicinskih pripomočkih); 
o ISO 15189 (Medicinski laboratoriji – Posebne zahteve za kakovost in usposabljanje); 
o skupina standardov EN/IEC 60601 ter EN 80601 (Medicinska električna oprema – Varnostne 
zahteve in bistvene lastnosti). 
Ob izpolnjevanju zahtev EU direktiv in v njih omenjenih standardov se na področju EU 
omogoči uporaba oznake CE evropske skladnosti, ki dovoljuje prodajo certificiranih 
medicinskih pripomočkov v EU. Stroge zahteve za merjenje v medicini so opredeljene tudi 
s strani Svetovne organizacije za zakonsko meroslovje (OIML), kjer so na področju 
medicinskih merjenj določena OIML priporočila za merilnike krvnega tlaka, 
elektroencefalografe, elektrokardiografe in klinične električne termometre. V omenjenih 
priporočilih so točno določeni postopki overitve za posamezni merilni instrument. V okviru 
disertacije so bili podrobneje obravnavani naslednji standardi [6]–[8]: 
o IEC 60601–1 – Medicinska električna oprema – 1. del: Splošne zahteve za osnovno varnost in 
bistveno zmogljivosti; 
o ISO 80601–2–56: 2009 Medicinska električna oprema – 2–56. Del: Posebne zahteve za osnovno 
varnost in bistvene lastnosti kliničnih termometrov za merjenje telesne temperature; 
o IEC 60601–2–34: Medicinska električna oprema – 2–34. del: Posebne zahteve za osnovno varnost 
in bistvene lastnosti opreme za invazivno nadzorovanje krvnega tlaka. 
 
1.2 Metrologija 
Tematika doktorske disertacije se umešča na področje metrologije. Metrologija ali 
meroslovje je veda o merjenju in njegovi uporabi ter zajema tako teoretične kot praktične 
vidike merjenja ne glede na merilno negotovost in področje uporabe [9]. Za lažje 
razumevanje nadaljevanja disertacije je najprej predstavljenih nekaj osnovnih 
meroslovnih pojmov, ki so definirani v Mednarodnem slovarju meroslovja – Osnovni in 
splošni koncepti ter z njimi povezani izrazi (VIM). 
Merjenje definiramo kot proces empiričnega in objektivnega prirejanja kvantitativnih 
vrednosti lastnostim nekega objekta ali dogodka z namenom, da se jih opiše oz. ovrednoti. 
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Merjena veličina je lastnost pojava, telesa ali snovi, ki se lahko razlikuje kakovostno in 
ugotavlja količinsko. 
Merilni rezultat je z merjenjem dobljena vrednost, pripisana merjeni veličini 
Merska enota je dogovorno določena in sprejeta veličina, s katero se primerjajo druge 
istovrstne veličine, da bi izrazili njihovo velikost glede na to veličino. 
Merilni pogrešek ali napaka meritve je razlika med izmerjeno vrednostjo in referenčno 
vrednostjo merjene veličine. Pogrešek lahko izrazimo kot absolutni pogrešek ali relativni 
pogrešek. Pogrešek je lahko sistematične ali pa naključne narave. Sistematični pogrešek 
lahko določimo s pomočjo umerjanja ali kalibracije. 
Merilna negotovost je nenegativni parameter, ki opisuje raztros vrednosti veličine in ga 
pripisujemo merjencu. 
Korekcija ali popravek predstavlja kompenzacijo za ocenjen sistematičen pogrešek. 
Ciljna merilna negotovost je merilna negotovost, določena s strani uporabnika merilnega 
rezultata. Ciljna negotovost narekuje zahteve po točnosti in merilni negotovosti meritve, 
saj se med drugim tudi na podlagi rezultatov meritev lastnik procesa odloča o nadaljnjih 
korakih. 
Sledljivost je lastnost merilnega rezultata ali vrednosti etalona, ki omogoča navezavo na 
navedene reference, običajno nacionalne ali mednarodne etalone, skozi neprekinjeno 
verigo primerjav, ki imajo vse opredeljene negotovosti. 
Diseminacija pomeni postopek podajanja enote s sledljivostno verigo od primarne 
realizacije do uporabnika. 
Etalon je realizacija definicije dane veličine z navedeno vrednostjo in pripadajočo merilno 
negotovostjo, uporabljena kot referenca. 
Nacionalni etalon je etalon, ki ga nacionalni organ oblasti prizna kot podlago za 




Referenčni etalon je etalon, namenjen umerjanju drugih etalonov za istovrstne veličine v 
dani organizaciji ali na danem kraju. 
Kalibracija ali umerjanje je postopek, s katerim v prvem koraku pod določenimi pogoji 
vzpostavljamo povezavo med vrednostjo veličine z merilno negotovostjo, ugotovljeno z 
merilnim etalonom, ter pripadajočimi kazanji z merilno negotovostjo. V drugem koraku to 
informacijo uporabimo za pridobitev merilnega rezultata iz kazanja. 
Naravnavanje ali justiranje predstavlja niz operacij, ki jih izvedemo na merilnem sistemu, 
da zagotovimo predpisan prikaz, ki ustreza dani vrednosti merjene veličine. 
 
1.2.1 Mednarodni sistem enot 
Prvi korak pri nastanku današnjega Mednarodnega sistema enot – SI (Systemè 
International d'Unités) je bil decimalni metrični sistem, uveden v času Francoske 
revolucije. 20. maja 1875 so se pooblaščeni predstavniki 18 držav sestali v Parizu na 
diplomatski konferenci o metru in podpisali Metrsko konvencijo. 
Konvencija je definirala enoto dolžine meter in enoto mase kilogram. Ustanovila je 
Mednarodni urad za mere in uteži (BIPM) kot stalni znanstveni zavod in Mednarodni 
komite za mere in uteži (CIPM). 14 let je trajala izdelava pramer, ki so ju leta 1889 
predstavili kot prameter s karakterističnim presekom črke H in prakilogram v obliki valja. 
Obe enoti sta skupaj z astronomsko sekundo tvorili MKS (meter-kilogram-sekunda) 
sistem. V letu 1954 so bile sprejete amper, kelvin in kandela kot osnovne enote 
električnega toka, termodinamične temperature in svetilnosti. 
Leta 1960 je bilo sprejeto tudi ime novega sistema enot Systemè International d'Unités – 
SI. Mol kot osnovna enota za množino snovi je bil v SI sistem dodan leta 1971. Danes SI 
sistem enot vsebuje sedem osnovnih enot, in sicer kilogram, meter, sekundo, amper, 
kelvin, kandelo in mol. Z njimi je mogoče opisati vse fizikalne postopke in zakone [10]. 
Osnovne enote so predstavljene v tabeli 2. V tabeli 3 pa so prikazane nekatere fizikalne 
veličine izpeljane iz osnovnih veličin in njihovih enot. 
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Tabela 2: Osnovne veličine in osnovne enote mednarodnega sistema enot. 
osnovna veličina simbol osnovna enota 
  ime oznaka 
dolžina l, s meter m 
masa m kilogram kg 
čas t sekunda s 
električni tok I amper A 
termodinamična temperatura T kelvin K 
množina snovi n mol mol 
svetilnost Iv kandela cd 
 
 
Tabela 3: Nekaj primerov izpeljanih veličin. 
izpeljana veličina enota zapis 
 simbol ime oznaka  
frekvenca f hertz Hz s-1 
sila F newton N N=kg m/s2 
tlak, mehanska napetost p, σ pascal Pa Pa=N/m2=kg/m s2 
delo, energija, toplota W, E, Qw joule J J=N m=kg m2/s2 
moč, toplotni tok, energijski tok P, Qw watt W W=J/s=kg m2/s3 




coulomb C C=A s 
električna napetost 
električni potencial 
U volt V V=W/A=kg m2/s3 A 
kapacitivnost C farad F F=C/V=s4 A2/kgm2 
električna upornost R ohm Ω Ω=V/A=kg m2/s3 A2 
električna prevodnost G siemens S S=A/V=s3 A2/kg m2 
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izpeljana veličina enota zapis 
 simbol ime oznaka  
magnetni pretok Φm weber Wb Wb=V s=kg m2/s2 A 
gostota magnetnega pretoka B tesla T T=Wb/m2=kg/s2 A 
induktivnost L henry H H=Wb/A=kgm2/s2A2 
celzijeva temperatura t, θ stopinja 
celzija 
°C °C=K 
-273,15 °C=0 K 
svetlobni tok Φv lumen lm lm=cd sr 
osvetljenost Ev lux lx lx=lm/m2=cd sr/m2 
aktivnost radioaktivnega vira A becquerel Bq s-1 
absorbirana doza ionizirnega 
sevanja 
D gray Gy Gy=J/kg=m2/s2 
ekvivalentna doza ionizirnega 
sevanja 
H sievert Sv Sv=J/kg=m2/s2 
ravninski kot α radian rad  
prostorski kot Ω steradian sr  
 
Z razvojem novih tehnologij, napredkom znanosti in vedno točnejšimi merjenji se 
spreminjajo tudi definicije osnovnih enot SI sistema. Definicije osnovnih enot SI sistema 
postajajo vedno bolj osnovane na osnovnih fizikalnih konstantah. Hkrati je vedno manj 





Sledljivost je eden izmed osnovnih pojmov meroslovja. Namen sledljivosti je zagotoviti, da 
lahko meritve na koncu sledljivostne verige zapišemo s SI enotami in jim pravilno 
pripišemo negotovost. Take meritve so točne, časovno stabilne in primerljive z meritvami, 
ki so izvedene z drugimi metodami. Primer sledljivostne verige je prikazan na sliki 3. 
Na sliki predstavlja M0 dogovorjeno pravo vrednost, ki se realizira s pomočjo primarnega 
etalona. Prenos vrednosti ali diseminacija se navzdol po metrološki piramidi vrši s 
pomočjo kalibracije, kjer se vrednost primarnega etalona prenese na delovni etalon, ki 
lahko istočasno predstavlja referenčni etalon, če je to na primer najboljši etalon nekega 
laboratorija. Pri kalibraciji delovnega etalona, ki se ga primerja s primarnim etalonom, 
običajno pride do pogreška e delovnega etalona. Pogrešek lahko odpravimo z 
naravnavanjem, ali pa s podajanjem ustrezne vrednosti korekcije K. V obeh primerih 
naredimo določen prispevek k skupni negotovosti. Prispevek negotovosti zaradi korekcije 
oziroma justiranja je treba pravilno ovrednotiti. 
Vsi postopki se ponovijo, ko se prenos vrednosti vrši naprej iz delovnega etalona na merilo, 
ki je prispelo v kalibracijo. Negotovost je pri vsakem naslednjem prenosu vedno večja. Pri 
večini meritev je najvišja teoretična referenca merilnega rezultata SI definicija enote. 
V praksi so meritve sledljive na nacionalni meroslovni institut (NMI), ki vzdržuje realizirano 
enoto. Tak način podajanja sledljivosti je praktičen in predstavlja verigo merilnih primerjav 
(kalibracij) znotraj posamezne države. Odgovornost vzdrževanja diseminacije 
nacionalnega etalona in zagotavljanje sledljivosti meritev na nivoju vsakodnevne uporabe 












1.3 Kalibracija in izračun merilne negotovosti 
1.3.1 Statična in dinamična kalibracija 
Kalibracija je primerjava merilnih vrednosti, izmerjenih z umerjano napravo z vrednostmi, 
izmerjenimi z referenčno napravo oz. etalonom višjega reda, čigar meroslovni parametri 
so znani. Pri kalibraciji običajno opravimo meritve na različnih vrednostih relevantnega 
merilnega območja umerjane naprave pri kontroliranih okoljskih pogojih. 
S poznavanjem obnašanja umerjane naprave lahko preskušani merilni sistem 
matematično modeliramo. Z matematičnim modelom določimo odvisnost med vhodnim 
in izhodnim signalom merilnega sistema. Model, ki temelji na sistemu ničtega reda, ne 
vsebuje časovne komponente. Takšni modeli merilnega sistema so največkrat 
uporabljeni pri preskušanju in kalibraciji v statičnih pogojih, kjer je merjenec konstanten 
oz. časovno neodvisen. 
Dinamična kalibracija poteka v dinamičnih pogojih. Kalibracijski signal (merjenec) je 
časovno odvisen. Vrednost amplitude in časovna funkcija kalibracijskega signala sta pri 
dinamični kalibraciji znani in opredeljeni z meroslovnimi parametri. Postopek dinamične 
kalibracije lahko poteka s periodičnim (npr. kalibracija izmenične napetosti multimetra) ali 
aperiodičnim kalibracijskim signalom (npr. kalibracija pospeškometrov s tranzientnim 
signalom udarca). V okviru disertacije so bile opravljene statične in dinamične kalibracije 
biomedicinske merilne instrumentacije. 
1.3.2 Merilna negotovost  
Merilna negotovost je lastnost merilnega rezultata. Je veličina, ki predstavlja kakovost 
meritev, saj označuje razpršenost vrednosti, ki jih je mogoče z določeno verjetnostjo 
pripisati merjeni veličini. Vsaka negotovost je določena s standardnim odklonom, zato jo 
imenujemo tudi standardna negotovost. Kakovost merilnega rezultata se praviloma 
podaja s standardno negotovostjo u. Če želimo imeti večjo verjetnost, to je večje zaupanje 
v to, da prava vrednost leži v območju, ki ga podaja negotovost, uporabljamo razširjeno 
negotovost U. Ločimo dva tipa merilnih negotovosti: 
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o Negotovosti tipa A. Negotovosti tega tipa dobimo s ponavljanjem meritev pod istimi merilnimi 
pogoji. Določene so s pomočjo statistične obdelave rezultatov merjenja, to je s pomočjo 
standardnega odklona izmerjenih vrednosti. 
o Negotovosti tipa B. Negotovosti tega tipa dobimo iz ostalih virov informacij. Določene so s pomočjo 
drugih (nestatističnih) metod, na primer kot ocena na podlagi izkušenj, podatkov iz specifikacij, 
podatkov iz kalibracijskih certifikatov, znanstvenih objav, raziskav ... 
Porazdelitev izmerjenih vrednosti je matematična funkcija, ki prikazuje, na kakšen način 
so meritve razpršene okoli dogovorjene prave vrednosti. Na podlagi narave eksperimenta 
in ustreznih fizikalnih zakonov poznamo različne vrste porazdelitev. Najbolj običajne so 
pravokotna ali enakomerna in normalna ali Gaussova. V postopku ovrednotenja merilne 
negotovosti moramo posameznim prispevkom negotovosti pripisati določeno obliko 
porazdelitve. Odločitev, kakšno porazdelitveno funkcijo imajo izmerjene vrednosti, je 
osnovana predvsem na temeljitem poznavanju merilnega procesa, merilnih metod in 
lastnosti merilne instrumentacije [10]. 
BIPM je objavil dokument Vodilo za izražanje merilne negotovosti (angl. Guide to the 
Expression of Uncertainty in Measurement - GUM) [11]. V tem dokumentu so določena 
splošna pravila za ocenjevanje in izražanje negotovosti pri merjenju. GUM se nanaša na 
izražanje negotovosti pri merjenju natančno določenih fizikalnih količin in tudi na izražanje 
negotovosti, povezane s konceptualno zasnovo in teoretično analizo eksperimentov. 
Obstajajo pa tudi situacije, kjer pogoji, predstavljeni v GUM, ne morejo biti izpolnjeni. Zato 
sta bila predstavljena dodatka GUM S1 in GUM S2. 
Dodatek GUM S1 obravnava primere, kjer ne poznamo verjetnosti porazdelitve merilnih 
rezultatov. Gostota verjetnosti (angl. probability density function - PDF) je izračunana 
numerično z uporabo Monte Carlo metode. Izračun temelji na matematičnem modelu 
merjenca in znanih gostot verjetnosti vplivnih veličin [12]. Metodologijo GUM S1 
poenostavljeno prikazuje slika 5. Iz znanih gostot verjetnosti gX1(ξ1), gX2(ξ2), gX3(ξ3) 
vplivnih veličin X1, X2, X3, in modela merjenca Y s pomočjo Monte Carlo metode 




Slika 5: Metodologija GUM S1. Iz znanih gostot verjetnosti vplivnih veličin in modela merjenca izračunamo 
gostoto verjetnosti merjene veličine. 
Dodatek GUM S2 metodologijo ocene negotovosti v GUM S1 obravnava na multivariatnih 
sistemih [13]. To pomeni, da imamo v merilnem procesu več merjencev, kar ponazarja 
slika 6. Gostota verjetnosti merjene veličine je v tem primeru večdimenzionalna. 
 
Slika 6: Metodologija GUM S2. Podobno kot pri GUM S1, le da je tukaj obravnavanih več merjencev in je 
zato gostota verjetnosti merjene veličine večdimenzionalna. 
Monte Carlo metoda zajema širok nabor numeričnih algoritmov, ki temeljijo na 
naključnem generiranju vzorcev. Njena uporaba se v meroslovju uporablja pri izračunu 
merilne negotovosti v primeru, ko imamo majhno število ponovitev merjenja in ko je 
porazdelitev verjetnosti merjene veličine slabo znana ali povsem neznana. Izračun 
gostote verjetnosti merjene veličine zahteva veliko število simulacij, kar se odraža v visokih 
zahtevah po procesorski moči. Monte Carlo metoda s pravili, določenimi v GUM in 
njegovih dodatkih, je bila v okviru disertacije uporabljena pri izračunu negotovosti merjenj 
z biomedicinsko merilno instrumentacijo.
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2 Merilnik prevodnosti kože – sledljivost na sorodno fizikalno 
veličino 
Merjenje prevodnosti kože, imenovano tudi galvanski odziv kože ali psihogalvanski refleks, 
je metoda eksosomatskega merjenja elektrodermalne aktivnosti z vzbujanjem 
električnega toka na površino na kože [14]. Elektrodermalna aktivnost je fiziološki 
parameter, ki je odvisen od aktivnosti žlez znojnic. Ker aktivnost žlez znojnic nadzoruje 
simpatični živčni sistem, se merjenje prevodnosti kože uporablja kot indikator 
psihofiziološkega vzburjenja. 
Merjenje prevodnosti kože se najpogosteje uporablja v psihologiji, še posebej pri 
ocenjevanju čustvenega vzburjenja [15], [16]. Uporablja se tudi v študijah ocenjevanja 
stresa [17]–[19] in obremenitve voznika [20]–[22]. Je del poligrafskih metod zasliševanja, 
ki se uporabljajo v kriminologiji [23]. V psihopatologiji študije poročajo o merjenju 
prevodnosti kože kot orodju napovedovanja simptomov shizofrenije [24], [25], 
nestabilnosti med sprostitvijo pri panični motnji [26], razvoja anksioznosti [27] in 
obrambnega odziva fobičnih bolnikov [28]. Poleg psihiatrije [29]–[31] se merjenje 
prevodnosti kože na medicinskem področju uporablja še v nevrologiji [32]–[41], 
endokrinologiji [42], [43] in dermatologiji [44], [45]. Vse bolj pa je njegova uporaba opazna 
tudi v zabavni industriji [46], [47]. 
Na sliki 7 je prikazan osnovni princip merjenja prevodnosti kože. Gre za dvožilno merjenje 
upornosti. Enosmerna napetost U je vsiljena med dvema elektrodama [14], [48]. Električni 
tok I je merjen posredno z voltmetrom kot padec napetosti na uporu R v zaporedni vezavi 
s kožo. Prevodnost kože je razmerje med tokom I ter razliko napetosti med vzbujalno 





  (1) 
Problematika merjenja prevodnosti kože zajema izbiro merilnega mesta, izbiro elektrod, 
kontakt med elektrodo in kožo ter vzbujalno napetost. Priporočena merilna mesta za 
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bipolarno merjenje prevodnosti kože so distalni in intermedialni členki prstov, tenar, 
hipotenar, nadlaht in plantarna površina stopala. Priporočeno je tudi, da naj bosta elektrodi 
nameščeni na isti roki ali nogi, da se izognemo motnjam zaradi premikanja. 
 
Slika 7: Osnovni princip merjenja prevodnosti kože. Enosmerna napetost U je vsiljena med dvema 
elektrodama (črna kroga). Električni tok I teče skozi kožo in je posredno merjen kot padec napetosti na 
uporu R z voltmetrom V [49]. 
 
Za čim boljši kontakt med kožo in elektrodama je priporočena uporaba elektrod iz srebra-
srebrovega klorida (Ag/AgCl) s kontaktno površino 1 cm2 [14], [48], [50]. Priporoča se tudi 
uporaba elektrolitskega gela (najpogosteje 0,05 M raztopina NaCl) [14], [48], [50], [51]. 
Priporočena velikost enosmerne napetosti merilnika prevodnosti kože je 0,5 V, kar je 
najpogosteje uporabljena napetost med elektrodama v komercialnih merilnikih za 
merjenje prevodnosti [48], [50]. 
Proizvajalci komercialnih naprav za merjenje prevodnosti kože običajno podajajo le 
informacije o merilnem območju, ločljivosti in občutljivosti merilnega instrumenta. 
Specifikacije izdelka ne vsebujejo podatkov o točnosti merjenja, merilni napaki ali merilni 
negotovosti. Predpostavka, da je merilno negotovost mogoče določiti le s prispevkoma 
ločljivosti in občutljivosti merilne naprave, je zavajajoča in napačna, čeprav pogosto 
sprejeta. Kljub oceni, da ločljivost in občutljivost lahko resnično predstavljata teoretično 
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najmanjšo možno merilno negotovost, je pri izračunu negotovosti potrebno upoštevati 
vsaj še prispevek ponovljivosti. 
V primeru prevodnosti kože lahko kot ciljno negotovost obravnavamo vrednost 0,05 μS. 
Ta vrednost se uporablja pri obdelavi signala meritev prevodnosti kože kot najnižja 
vrednost za določanje odziva prevodnosti kože [14], [16], [18], [51]. Odziv prevodnosti kože 
je opredeljen kot hitro nihanje signala prevodnosti kože z amplitudo 0,05 μS ali več, 
zaznano manj kot 3 sekunde po pojavu stimulusa. 
Pri merjenju prevodnosti gre dejansko za merjenje električne upornosti, ki je obratno 
sorazmerna prevodnosti. Tako so uporabljeni merilni instrumenti ohmmetri. Da bi 
metrološko ovrednotili merilnike prevodnosti kože, je bila izvedena kalibracija merilnih 
instrumentov v skladu s smernicami za kalibriranje digitalnih multimetrov [52]. 
Eksperiment za potrditev postopka metrološkega ovrednotenja je vključeval metodo 
primerjalne kalibracije treh komercialnih merilnikov prevodnosti kože. Definirati je bilo 
potrebno vse vplivne prispevke, ki so bili vključeni v izračun merilne negotovosti. Dodatno 
je bil ovrednoten vpliv izbire merilnega mesta. 
 
2.1 Kalibracija merilnika prevodnosti kože 
Kalibrirali smo tri merilnike prevodnosti kože: BIOPAC GSR100C (merilnik A; BIOPAC 
Systems Inc., ZDA), g.GSRsensor (merilnik B; g.tec medical engineering GMBH, Avstrija) 
in Bodymedia Sensewear (merilnik C; Bodymedia Inc., ZDA). Dva merilnika (merilnika A in 
B) sta bila zasnovana za merjenje prevodnosti kože na prstih, medtem ko merilnik C za 
merilno mesto uporablja nadlaket. 
Merilnika A in B uporabljata sintrane elektrode Ag/AgCl, medtem ko merilnik C uporablja 
elektrode iz nerjavnega jekla. Merilnika B in C uporabljata suhi elektrodi brez uporabe 
elektrolitskega gela. Merilnik A za pravilno merjenje zahteva uporabo elektrolitskega gela 
Frekvenca vzorčenja je bila nastavljena na 1 kHz za merilnik A, 128 Hz za merilnik B in 
4 Hz za merilnik C. Vrednosti frekvence vzorčenja so bile prednastavljene. Frekvenca 
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vzorčenja merilnika C je bila precej manjša zaradi težav pri shranjevanju podatkov, ker se 
merilnik C uporablja kot prenosni večparametrski merilnik. 
2.1.1 Kalibracijski postopek 
Kalibracija je bila izvedena v klimatski komori v vnaprej določenem vrstnem redu pri dveh 
vrednostih temperature in upora (slika 8). Za zagotovitev stabilnosti meritve je bil kot 
referenčni upor uporabljen multifunkcijski kalibrator. Da bi dosegli najnižji vpliv 
temperature na merilno negotovost, smo v klimatski komori dodatno merili temperaturo 
z digitalnim termometrom. 
 
Slika 8: Kalibracijski postopek. Kalibracija je bila izvedena v klimatski komori pri nastavljenih temperaturah 
T1 = 32 °C in T2 = 36 °C. Kalibracijski postopek je ob vsaki nastavljeni temperaturi vključeval zaporedne 
meritve z referenčnim instrumentom R in merilniki prevodnosti kože A, B in C. Meritve prevodnosti s 
posameznim instrumentom pa so potekale pri nastavljenih upornostih R1 = 100 kΩ, R2 = 1 MΩ, R2 
R1 = 100 kΩ [49]. 
 
Oprema, ki je bila uporabljena pri kalibracijskem postopku, je vključevala digitalni 
multimeter Agilent 3458A (Agilent Technologies Inc., ZDA) kot instrument za merjenje 
upornosti, multifunkcijski kalibrator Fluke 5100B (Fluke, ZDA), klimatsko komoro VC 7100 
(Vötsch Industrietechnik GmbH, Nemčija) in digitalni termometer Omega RTD (Pt-100) 
(Omega Engineering, Inc., ZDA) kot referenčni instrument za merjenje temperature. 
Nastavljene vrednosti temperature klimatske komore (T1 = 32 °C, T2 = 36 °C) in upornosti 
kalibratorja (R1 = 100 kΩ, R2 = 1 MΩ) so bile v območju vrednosti običajne temperature 
prstov in običajne prevodnosti kože. Uporabljena klimatska komora, digitalni termometer 
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in digitalni multimeter so bili sledljivi na etalone višjega reda. Slika 9 prikazuje test v 
klimatski komori. 
 
Slika 9: Umerjani merilniki prevodnosti kože med preskušanjem v klimatski komori. 
 
2.1.2 Prispevki k merilni negotovosti [49] 
Iz podatkov, pridobljenih s kalibracijo, so bili upoštevani naslednji prispevki za izračun 
merilne negotovosti: negotovost referenčnega merilnega instrumenta, ponovljivost 
merilnika prevodnosti kože (unit under test - UUT), obnovljivost UUT, ločljivost UUT in 
negotovost zaradi vpliva temperature na merjenje prevodnosti kože. Temperaturni vpliv 
se nanaša na negotovost merilnega okolja, medtem ko se drugi prispevki nanašajo na 
negotovost merilnega instrumenta. Negotovost merilne metode s poudarkom na 
negotovosti zaradi izbire merilnega mesta in premikov elektrod je bila obravnavana 
posebej in ni bila upoštevana pri izračunu merilne negotovosti merilnikov prevodnosti. 
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Negotovost referenčnega merilnega instrumenta 
Negotovost referenčnega merilnega instrumenta (ureferenčni) je bila izračunana kot v (2) iz 
prispevkov negotovosti, pridobljenih iz veljavnega kalibracijskega certifikata, ki ga je izdal 
akreditiran kalibracijski laboratorij, iz ponovljivosti in ločljivosti meritev z referenčnim 
instrumentom ter iz lezenja referenčnega instrumenta. Lezenje merilnega instrumenta je 
sprememba indikacije skozi čas [9]. Predstavlja razliko med merilnima pogreškoma 
(Ecertifikat, nov in Ecertifikat, star) iz zadnjih dveh certifikatov za kalibracijo. Negotovost zaradi 
lezenja se izračuna kot v (3), ob predpostavki pravokotne porazdelitve. Ponovljivost 
referenčnega instrumenta predstavlja negotovost merjenca. Negotovost zaradi 




2  (2) 
 
ulezenje(G)=
|Ecertifikat, nov - Ecertifikat, star|
√3
    (3) 
 
Negotovost zaradi ponovljivosti 
Zaradi različnih frekvenc vzorčenja število meritev v določenem časovnem intervalu za 
posamezne merilnike prevodnosti kože ni bilo enako. Zato je bila ponovljivost izračunana 
kot eksperimentalni standardni odklon meritev in ne kot standardna negotovost srednjih 
vrednosti: 
uponovljivost(G)=s(Gx)      (4) 
Negotovost zaradi ločljivosti 
Ločljivost (Q) je najmanjša sprememba na vhodu merilnega sistema, ki jo je še mogoče 





      (5) 
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Negotovost zaradi obnovljivosti 
Obnovljivost je bila opredeljena kot največja razlika povprečnih izmerjenih vrednosti enake 
nastavljene vrednosti v isti smeri nastavljene vrednosti (A) pri dveh merilnih 
procesih (m, n). Ob predpostavki pravokotne porazdelitve verjetnosti se prispevek 




     (6) 
Negotovost zaradi vpliva na temperaturo 
Temperatura je vplivna količina pri merjenju prevodnosti kože, torej količina, ki se običajno 
ne meri neposredno, ampak močno vpliva na rezultat merjenja. Za določitev 
temperaturne odvisnosti je bil najprej izračunan koeficient občutljivosti ST. Slednji opiše, 
za koliko se spremeni vrednost prevodnosti, ko se temperatura spremeni za 1 K. Prispevek 
temperature k merilni negotovosti se lahko izračuna s spremembo temperature ΔT med 
merjenjem prevodnosti kože in s koeficientom občutljivosti ST kot v enačbi 7, pri čemer se 




     (7) 
Celotna merilna negotovost merilnikov prevodnosti kože 
Celotna merilna negotovost merilnikov prevodnosti kože (UUT) je bila izračunana kot 







Merilni pogrešek je bil opredeljen kot razlika med izmerjenimi vrednostmi z UUT in 
referenčnim instrumentom v skladu z definicijo [9]. 
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2.2 Metrološko ovrednotenje namestitve elektrod na izbranem merilnem 
mestu 
Pri analizi virov negotovosti merjenja prevodnosti kože je potrebno upoštevati tudi 
negotovost zaradi namestitve elektrod. V literaturi je bilo predstavljeno merjenje 
prevodnosti kože med izvajanjem fizične aktivnosti [19]–[21], [34], [53]. Med takšno 
dejavnostjo se lahko pojavi neželeno premikanje elektrode, kar povzroči nepredvidljive 
spremembe merilnega signala. Izvedena je bila vrsta meritev pri različnih namestitvah 
elektrod. 
Izbira merilnega mesta in uporaba elektrolitskega gela sta zelo pomembni za rezultat 
merjenja prevodnosti kože, ker se gostota žlez znojnic po telesu spreminja [14], [45], [48], 
[50], [51], [54]. Najpogosteje so kot merilno mesto izbrani prsti, ker so elektrode enostavno 
montirane, velikost razpoložljivega merilnega območja je zadostna in gostota žlez znojnic 
je visoka [51]. Priporočena kombinacija za merjenje prevodnosti kože na prstih je kazalec-
sredinec, ker sta ta dva prsta na istem dermatomu in se tako izognemo časovnem zamiku 
delovanja žlez znojnic [14], [48]. 
Predlagani postopek metrološkega ovrednotenja je temeljil na meritvah pri kombinaciji 
kazalec-sredinec na različnih členkih (distalni, intermedialni, proksimalni) (slika 10, levo) in 
na različnih točkah po obodu prstov (palmarno, palmar-mediolateralno, mediolateralno) 
(slika 10, sredina). Kljub temu so bile izvedene meritve tudi pri drugih kombinacijah prstov 
(kazalec-prstanec, sredinec-prstanec) (slika 10, desno). 
Ovrednotenje namestitev elektrod je bilo opravljeno na kazalcu in sredincu 25-letnega 
subjekta moškega spola brez znakov fizičnih ali kognitivnih težav in brez poškodb ali ran 
na prstih. Subjektu je bilo pred merjenjem prevodnosti kože naročeno, naj se sprosti. 
Izbranih je bilo 27 merilnih točk za merjenje prevodnosti kože vzdolž prsta (točka na 
sredini vsakega členka in po ena točka 0,5 cm nad in pod srednjo točko členka) ter po 
obodu prsta pri različnih kotih iz smeri dlani (palmarna (0°), palmarno-mediolateralna 
(45°) in mediolateralna stran (90°)). Raziskani so bili samo koti do 90°, ker je malo verjetno, 
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da bi bile elektrode premaknjene na hrbtno stran dlani. Predpostavili smo tudi simetrijo 
točk med 0° in 90° ter točk med -90° in 0°. 
 
Slika 10. Ovrednotenje namestitve elektrod na izbranem merilnem mestu. Prevodnost kože je bila merjena 
na kombinaciji prstov kazalec-sredinec na vsakem od členkov (distalni (D), intermedialni (I), proksimalni 
(P)) vzdolž prsta (levo, pike označujejo različne merilne točke) in radialno v različnih kotih na dlani 
(palmarno (P), palmarno-mediolateralno (P-M), mediolateralno (M)) (sredina). Dodatne meritve so bile 
opravljene pri drugih kombinacijah prstov (kazalec-sredinec (KS), kazalec-prstanec (KP) in sredinec-
prstanec(SP)) (desno) [49] 
 
Merjenje na vsaki merilni točki je trajalo približno pet minut, da bi dosegli izhodiščni signal 
(angl. baseline) prevodnosti kože. Za ocenjevanje ponovljivosti je bilo opravljenih pet 
ponovitev meritev, skupaj 135 meritev. Za primerjavo vrednosti prevodnosti kože pri 
različnih kombinacijah prstov je bila izvedena tudi ena ponovitev meritev pri kombinacijah 
kazalec-prstanec in sredinec-prstanec. Vse meritve so bile izvedene s komercialnim 
merilnikom prevodnosti kože BIOPAC GSR100C in sistemom za zajemanje podatkov 
MP150 (BIOPAC Systems, Inc., ZDA) s standardiziranima elektrodama iz srebra-
srebrovega klorida. 
Prispevek negotovosti zaradi premika elektrode je izračunan iz serije meritev za 
kombinacijo prstov kazalec-sredinec, podobno kot v (7). Določena je bila največja 
absolutna razlika izmerjenih vrednosti prevodnosti kože (∆max) iz srednje točke 
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posameznega členka v vzdolžni in radialni smeri. Za določitev vpliva premika elektrod so 








     (10), 
kjer sta Δl in Δφ merilni območji v vzdolžni in radialni smeri, v našem primeru 1 cm 
(vzdolžno) in 90° (radialno). 
Prispevek premika elektrode k merilni negotovosti se izračuna na podlagi ocene premika 
elektrod v vzdolžni (Δpremik, vzdolžno) in radialni (Δpremik, radialno) smeri med merjenjem 
prevodnosti kože in s pomočjo občutljivostnih koeficientov Svzdolžno in Sradialno, ob 










  (11) 
Predlagani postopek ovrednotenja vpliva premika elektrod kot prispevka k negotovosti je 
omejen na obravnavani subjekt zaradi fiziološke spremenljivosti lastnosti človeške kože, 
kar vpliva na ponovljivost in obnovljivost merilne metode. Vseeno smo predpostavili, da z 
izvedbo ponovitev večjega števila meritev na isti osebi v sproščenem stanju dosežemo 
poznavanje obnašanja fiziologije subjekta, ki ga lahko uporabimo za ocenjevanje 
negotovosti zaradi namestitve elektrod. Rezultate meritev na eni osebi ni mogoče 
posplošiti za večjo populacijo. 
Uporaba elektrolitskega gela omogoča optimalen električni stik med elektrodami in kožo. 
Zagotavlja, da je kontaktna upornost čim manjša. Obstajajo različne vrste gelov. 
Viskoznost gela je odvisna od količine proste vode, ki vpliva na značilnosti gela. Med 
dolgotrajnimi meritvami se elektrolitski gel suši, kar vodi do nestabilnosti meritev. To je 
razlog za povečano uporabo suhih elektrod v novejših raziskavah, zlasti pri uporabnih 
študijah ali študijah z dolgotrajno namestitvijo elektrod [19], [39]. Suhe elektrode so lahko 
tudi vzrok nestabilnosti signala prevodnosti kože zaradi povečane vlažnosti, ki jo povzroča 
znoj pod elektrodo [14]. 
Rezultati 
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Vpliv elektrolitskega gela je bil raziskan, ker je pri uporabi nekaterih komercialnih merilnikov 
prevodnosti kože priporočena uporaba elektrolitskega gela, medtem ko drugi uporabljajo 
suhe elektrode. Meritve z uporabo in brez elektrolitskega gela so bile izvedene z merilnim 
sistemom za merjenje prevodnosti (BIOPAC GSR100C in MP150) z elektrodami iz 
nerjavnega jekla po enakem postopku kot pri raziskavi vpliva premika elektrode 
(kombinacija kazalec-sredinec, isti subjekt, ista merilna mesta), vendar je bila izvedena 
samo ena ponovitev meritev. Vsako merjenje je trajalo približno pet minut in udeležencu 
je bilo naročeno, da se sprosti, da bi dosegli izhodiščni signal. V eksperimentu smo 
uporabili elektrolitski gel, ki je vseboval 0,05 M raztopino natrijevega klorida. Gel je 
priporočen za uporabo s sistemom BIOPAC GSR100C. 
Vse meritve so bile opravljene v kontroliranih laboratorijskih pogojih pri stabilni 
temperaturi 23 °C ± 1 °C. V [14] so priporočljivi enaki temperaturni pogoji. 
2.3 Rezultati  
2.3.1 Primerjalna kalibracija in izračun merilne negotovosti 
Rezultati kalibracije merilnikov prevodnosti kože so prikazani v tabeli 4 in na sliki 11. 
Merilnik A je imel najmanjši merilni pogrešek (E = -0,0029 μS pri 1 μS; E = -0,0281 μS pri 
10 μS) in najmanjšo relativno standardno merilno negotovost pri nastavljeni vrednosti 
10 μS (w = 652 ppm pri 10 μS).  
Tabela 4: Rezultati kalibracije merilnikov prevodnosti kože A, B in C, primerjani z referenčnim digitalnim 
multimetrom Agilent 3458A (R), ko sta vrednosti na izhodu kalibratorja nastavljeni na 1 MΩ in 100 kΩ (1 μS 
in 10 μS recipročno). Izmerjene vrednosti G kalibriranih naprav so opremljene s podatki o merilnem 
pogrešku E, standardni merilni negotovosti u in relativni standardni merilni negotovosti 
w (NR = 50, NA = 25000, NB = 3200, NC = 100; k = 2) 
nastavljena 
vrednost (μS) merilna naprava G (μS) E (μS) u (μS) W 
1 R 0,999939  0,000045 45 ppm 
A 0,9971 -0,0029 0,0059 0,60 % 
B 0,9891 -0,0109 0,0046 0,40 % 
C 0,99358 -0,00635 0,00094 0,095 % 
10 R 9,999355  0,000056 6,0 ppm 
A 9,9712 -0,0281 0,0065 0,065 % 
B 10,0431 0,0438 0,0068 0,068 % 
C 9,835 -0,165 0,086 0,90 % 
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Ko je bila nastavljena vrednost upornosti kalibratorja na 1 MΩ, je imel merilnik A najvišjo 
vrednost relativne standardne merilne negotovosti (w = 0,6 %) in merilnik B največji merilni 
pogrešek (E = -0,0109 μS). Merilnik C je imel najvišjo relativno merilno negotovost in 
pogrešek (w = 0,9 %, E = -0,165 μS), ko je bil izhod kalibratorja nastavljen na 100 kΩ. V tej 
točki že lahko zaključimo, da merilnik C ne dosega zahtev glede ciljne merilne negotovosti, 
torej je s takšnim merilnikom nemogoče zaznati odziv prevodnosti kože. 
 
Slika 11: Izmerjene vrednosti prevodnosti s pripadajočimi standardnimi merilnimi negotovostmi (interval 
napak na sliki) pri nastavljenih vrednostih prevodnosti 1 μS (zgoraj) in 10 μS (spodaj) za referenčni 




Iz analize virov merilne negotovosti je bilo ugotovljeno, da sta bila ponovljivost in 
obnovljivost meritve največja prispevka k celotni merilni negotovosti za vse tri testirane 
merilnike prevodnosti kože. V primeru merilnika C se je za viden vir negotovosti izkazal 
prispevek zaradi ločljivosti instrumenta, ko je bila vrednost upornosti na kalibratorju 
nastavljena na 1 MΩ. Negotovost referenčnega instrumenta in negotovost zaradi 
temperaturnega vpliva sta se izkazali kot zanemarljiva prispevka k merilni negotovosti. 
Slika 12 prikazuje prispevke k merilni negotovosti merilnika A pri nastavljeni vrednosti 
10 μS. Rezultati analize merilne negotovosti so predstavljeni v tabeli 5. 
 
Slika 12: Prispevki k standardni merilni negotovosti za merilnik prevodnosti kože A pri nastavljeni vrednosti 
10 μS [49]. 
Tabela 5: Rezultati analize virov merilne negotovosti. Vrednosti različnih prispevkov k merilni negotovosti 


















A 4,5 × 10-5 0,0059 0,00015 6,4 × 10-8 2,9 × 10-6 0,0059 
B 4,5 × 10-5 0,0023 0,0040 9,8 × 10-7 5,2 × 10-7 0,0046 
C 4,5 × 10-5 0,00047 0,00078 5,6 × 10-8 0,00024 0,00094 
10 
A 1,5 × 10-5 0,0065 0,00036 1,4 × 10-7 2,9 × 10-6 0,0065 
B 1,5 × 10-5 0,0019 0,0066 1,6 × 10-6 5,2 × 10-7 0,0068 
C 1,5 × 10-5 0,0028 0,081 3,0 × 10-5 0,0024 0,086 
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2.3.2 Ovrednotenje namestitve elektrod na izbranem merilnem mestu 
Pri ovrednotenju meritev v vzdolžni smeri prsta je bila najvišja izmerjena vrednost 
prevodnosti kože na distalnem členku, najnižja pa na proksimalnem. To je bilo 
pričakovano, saj je gostota žlez znojnic na distalnem členku višja kot na ostalih dveh [40]. 
Gostota žlez znojnic je bila višja tudi v središču členka v primerjavi s točkama 0,5 cm nad 
in pod osrednjo točko členka. 
Pri ovrednotenju meritev v radialni smeri prsta je bila prevodnost kože najvišja, merjena 
na palmarni strani (0°), medtem ko so bile najnižje vrednosti izmerjene na mediolateralni 
strani (90°). Najvišja absolutna razlika merjene prevodnosti kože z referenco na osrednji 
točki členka na palmarni strani (Δmax) je bila 3,15 μS pri meritvah na distalnem členku. Za 
ta primer sta bila izračunana koeficienta občutljivosti Svzdolžno = 3,15 μS/cm in 
Sradialno = 0,0175 μS/°. 
Slika 13 prikazuje profil prevodnosti kože prsta, pri čemer je vrednost prevodnosti kože 
prsta odvisna od položaja elektrod v vzdolžni in radialni smeri prsta. 
Izbrane so bile tudi različne kombinacije prstov. Kombinacija sredinec-prstanec izkazuje 
nekoliko višje (v povprečju 0,1 μS) vrednosti prevodnosti kože od kombinacije kazalec-
sredinec, medtem ko so bile vrednosti meritev za kombinacijo kazalec-prstanec v 
povprečju 0,5 μS nižje od ostalih dveh kombinacij. 
Vpliv uporabe elektrolitskega gela na merilni rezultat je bil raziskan v istih 27 merilnih 
točkah z uporabo in brez uporabe elektrolitskega gela. Pri uporabi gela so bile izmerjene 
vrednosti do petkrat višje kot brez uporabe gela. V povprečju je bil rezultat meritve 
prevodnosti za 3,8-krat višji, če smo uporabili elektrolitski gel. 
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Slika 13: Profil prevodnosti kože prsta. Vrednosti prevodnosti kože so odvisne od merilnega mesta 
(položaja elektrod) vzdolž (dolžina) in po obodu prsta (kot). Najvišje izmerjene vrednosti prevodnosti kože 
so bile v središču distalnega členka (dolžina = 6,1 cm) na palmarni strani (kot = 0°) prsta. Najnižja 
vrednost je bila izmerjena v točki 0,5 cm pod središčno točko proksimalnega členka (dolžina = 0,8 cm) na 
mediolateralni strani (kot = 90°) prsta [49]. 
 
2.4 Študija primera: Kalibracija in negotovost meritve z upoštevanjem 
negotovosti merilne metode  
Vpliv premika elektrod na merilni rezultat lahko upoštevamo kot vir merilne negotovosti 
ali pa izločimo del meritev, kjer je prišlo do premika elektrod. To je odvisno od prepričanja 
izvajalca meritev in njegove gotovosti načina premika elektrod. Če je med merjenjem 
elektroda zamenjana, se bo to pokazalo kot sprememba prevodnosti kože. Potrebno je 
vedeti, da takšna sprememba merilnega signala ne izhaja iz fiziološke spremembe, 
temveč iz fizičnega premika elektrode. Če je izvajalec meritve prepričan, da je šlo le za 
enkraten premik ali odstranitev elektrode, lahko te meritve izloči iz nadaljnje analize. Toda 
v mnogih primerih takšni dogodki in premiki niso točno znani, zato jih moramo vključiti 
kot prispevek k merilni negotovosti meritve. 
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Preprosta simulacija dokazuje, da je negotovost zaradi premika elektrod veliko večja kot 
uUUT. Dejansko bi bila negotovost, ki smo jo izračunali kot rezultat kalibracije, zanemarljiv 
prispevek k merilni negotovosti takšne meritve. Če intenzivnost premikanja elektrod ni 
natančno znana, vendar bi se lahko ocenilo, da se elektrodi nista premaknili za več kot 0,3 
cm od osrednje točke distalnega členka vzdolž prsta in ne več kot 10 stopinj po obodu 
prsta, bi bila negotovost merilne metode kot posledica premika elektrod približno 90-krat 
večja od uUUT merilnika A pri nastavljeni vrednosti 10 μS (slika 14). 
 
Slika 14: Prispevki k negotovosti meritve prevodnosti kože. Če kot prispevek vključimo negotovost zaradi 
merilne metode upremik elektrode kot posledice premika elektrod, je negotovost merilnika prevodnosti kože 
uUUT kot rezultata kalibracije zanemarljiv prispevek pri negotovosti meritve [49]. 
 
V tem primeru bi bila skupna merilna merilna negotovost merjenja 0,56 μS in meritev ne 
bi izpolnjevala zahteve po ciljni negotovosti. Naša študija primera je bila izvedena za prste, 
izbrane kot merilno mesto, vendar se lahko ista metoda izvede za druga priporočena 
merilna mesta. Predlagana metoda, torej analiza in model profila merilnega mesta, bi 
morala biti narejena za vsako merjenje prevodnosti kože, kjer je visoka stopnja možnosti 
premika elektrod. V okviru nadaljnjih raziskav bi bilo potrebno izbrati več merilnih točk za 
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natančnejše modeliranje profila prevodnosti kože. Za boljše razumevanje vpliva premika 




3 Klinični termometer – dinamična kalibracija z aperiodičnim 
signalom 
Telesna temperatura je eden izmed zvezno merjenih fizioloških parametrov kot del 
nadzora pacienta (angl. patient monitoring) na intenzivni negi [55]–[58]. Klinični 
termometer za zvezno merjenje temperature običajno sestavljata prikazovalna enota in 
temperaturna sonda. Prikazovalna enota omogoča pridobitev in obdelavo signala s 
temperature sonde in prikazuje vrednost temperature. Temperaturna sonda je senzorski 
del termometra. 
Sonda je lahko različnih velikosti in oblik ter vsebuje različne tipe senzorja, vrsto izolacij in 
materiale ohišja. Poseben dizajn je odvisen od merilnega mesta. Za meritve v pljučni 
arteriji ali sečnem mehurju so na voljo posebne miniaturne sonde. Rektalne in ezofagealne 
sonde imajo večji premer in bodisi fleksibilni premaz iz najlonske cevi ali plašč iz 
nerjavečega jekla kot pri platinastem uporovnem termometru (angl. platinum resitant 
thermometer - PRT). Temperaturne sonde za merjenje temperature kože imajo večjo 
površino, da zagotovijo dober stik s kožo. 
Digitalni klinični termometri vsebujejo različne vrste senzorjev v temperaturnih sondah: 
uporovni termometri (v večini primerov iz platine, lahko tudi iz bakra ali niklja), termočleni, 
termistorji in brezkontaktni sevalni termometri. 
Termistor je najpogosteje uporabljen senzor v kliničnih termometrih. Njegove prednosti 
so točnost v območju telesne temperature, hitra odzivnost, velikost, stabilnost in cena. 
Zato smo v okviru doktorske disertacije opravili raziskavo z dvema temperaturnima 
sondama, ki sta imeli za senzor termistor. Prvi termistor je imel tipalo prekrito s kapton-
trakom zaradi električne izolacije žic. Takšna miniaturna sonda se uporablja za merjenje 
temperature v mehurju ali arteriji. Druga temperaturna sonda je imela termistor vstavljen 
v ohišje iz nerjavnega jekla, ki je bilo uporabljeno za PRT. Specifikacije obeh izvedb 
temperaturnih sond so primerljive specifikacijam komercialnih temperaturnih senzorjev 
Standardi in priporočila 
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tako po točnosti kot tudi po dinamiki. V študiji primera na koncu tega poglavja zato 
uporabljeni sondi enačimo s kliničnim termometrom. 
Odzivni čas senzorja povzroči zamik med temperaturo senzorja in merjenca [59]. Vsak 
temperaturni senzor ima svoje dinamične lastnosti. Poznavanje dinamičnih lastnosti je 
ključnega pomena za določitev merilne metode in meroslovnih parametrov. Pomembno 
je določiti čas potopitve senzorja v temperaturno konstantnem mediju, da bi se izognili 
merilni napaki oz. da bi določili dinamični pogrešek v temperaturno spremenljivem mediju 
ter izračunali negotovost in korekcijo takšnega merjenja [9]. 
Idealni temperaturni senzor ima neskončno veliko toplotno prevodnost in je po svoji 
prostornini homogen. Realni senzorji niso homogeni in nimajo neskončno velike toplotne 
prevodnosti. Eksperimentalni pristop je najbolj priljubljen pri določanju dinamičnih 
lastnosti realnih senzorjev. Najpreprostejša metoda je merjenje odziva na stopnico s 
potopitvijo senzorja v temperaturno kopel ali temperaturno komoro z regulirano 
temperaturo. Realne temperaturne senzorje lahko modeliramo kot sistem prvega reda, 
sistem prvega reda s časovnim zamikom, sistem drugega reda ali kot sistem višjega reda 
[60]. 
Dinamika temperaturnih senzorjev je bila raziskana na področju merjenja temperature 
zemeljskega plina [61], v avtomobilski industriji na primeru visokotemperaturnih senzorjev 
[62] in kot posledica spremembe karakteristik materiala [63]. S pomočjo določitve 
dinamičnih lastnosti termometrov je bila preverjena učinkovitost kuhalnih plošč [64]. 
 
3.1 Standardi in priporočila 
Glavni standard, ki preverja delovanje kliničnih termometrov in ga je izdala Mednarodna 
organizacija za standardizacijo (ISO), je ISO 80601-2-56: 2009 Medicinska električna 
oprema - 2-56. Del: Posebne zahteve za osnovno varnost in bistvene lastnosti kliničnih 
termometrov za merjenje telesne temperature [7]. Ta standard je nadomestil razveljavljeni 
standard, ki ga je izdal Evropski odbor za standardizacijo (CEN) [65]. Mednarodna 
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organizacija za zakonsko meroslovje (OIML) je izdala tudi dokument Mednarodna 
priporočila OIML R 114 Klinični električni termometri za zvezno merjenje [66]. Zgoraj 
navedeni dokumenti od proizvajalcev zahtevajo informacije o merilnem območju, pogojih 
delovanja, splošnih varnostnih zahtevah, elektromagnetni združljivosti, zahtevah za 
skladiščenje, skladnosti z različnimi napajalnimi napetostmi in skladnosti z dolgoročno 
stabilnostjo. 
Proizvajalci komercialno dostopnih temperaturnih sond za zvezno merjenje običajno 
navajajo podatke o merilnem mestu, dimenzijah, merilnem območju, točnosti meritev, 
časovni konstanti in drugih informacijah metrološke narave, ki jih zahteva standard ISO 
[7]. Vendar v njihovi tehnični dokumentaciji ni podatkov o merilni negotovosti. 
Kot je zapisano v standardu, ki ga je izdal ISO, obstajajo samo zahteve po negotovosti 
referenčnega temperaturnega vira (tekočinska kopel, črno telo), pri čemer se razširjena 
merilna negotovost šteje za ustrezno, če ne presega tretjine vrednosti laboratorijske 
točnosti. Laboratorijska točnost je rezultat primerjalne kalibracije z referenčnim 
termometrom (npr. standardni platinasti uporovni termometer − SPRT). Laboratorijska 
točnost se lahko smatra kot mejni pogrešek (angl. maximal permissible error − MPE), ki 
je v primeru kliničnih zveznih termometrov 0,2 °C oz. 0,3 °C za takšne, ki ne delujejo v 
prilagojenem načinu. 
Pri prilagojenem načinu delovanja kliničnih termometrov je izhodna temperatura rezultat 
podatkovne obdelave [7]. Primer kliničnega termometra v prilagojenem načinu delovanja 
je prediktivni intermitentni termometer (angl. intermittent predictive thermometer - IPT), 
kjer je izhodna temperatura prikazana, preden doseže temperaturno ravnovesje. Glavna 
prednost takšnega termometra je krajši čas merjenja, ker napoveduje telesno 
temperaturo z uporabo algoritma na podlagi več podatkovnih točk. 
Čeprav v ISO standardu ni podatkov o ciljni negotovosti kliničnih termometrov, je bilo 
upoštevano pravilo intervalov sprejetja, pri čemer je razširjena ciljna negotovost (k = 2) 




3.2 Statična kalibracija 
Najprej je bila izvedena kalibracija dveh hitro odzivnih termistorjev (Measurement 
Specialties, ZDA), da bi pridobili karakteristiko senzorjev z izračunom odvisnosti 
temperature od upornosti. 
Za določitev parametrov Steinhart-Hartove enačbe [68] smo uporabili temperaturne 
podatke, merjene z referenčnim termometrom (Omega Engineering, Inc., ZDA), in podatke 
o upornosti termistorja, merjene s kalibriranim ohmmetrom Agilent 34420A (Agilent, 
ZDA). 
Statične meritve temperature smo izvajali v termično stabilnih in homogenih kalibracijskih 
vodnih kopelih (Kambič, Slovenija). Kriterij za stabilnost kopeli je bila vrednost 
standardnega odklona okna 10-minutnih meritev z referenčnim termometrom pod 1 mK. 
Temperaturne meritve so bile opravljene v petih merilnih točkah: 20 °C, 30 °C, 40 °C, 50 °C 
in 60 °C. Podatkovni list uporabljenih termistorskih senzorjev opisuje točnost 0,1 °C v 
merilnem območju od 0 °C do 70 °C in upornost 3 kΩ pri 25 °C. Upornost termistorjev je 
bila izmerjena 4-žilno. 
 
3.2.1 Viri merilne negotovosti 
V primeru statične kalibracije so bili za izračun skupne merilne negotovosti upoštevani 
naslednji prispevki: 
Ponovljivost meritve 
Negotovost iz naslova ponovljivosti je bila izračunana kot standardni odklon meritev z 
umerjano temperaturno sondo s termistorjem po enačbi 4. 
 
Stabilnost merjenca 
Merjenci so bili temperatura vodne kopeli, temperatura klimatske komore in temperatura 
temperaturno kontroliranega laboratorija. Stabilnost merjenca je bila opredeljena kot 
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negotovost tip A ob predpostavljeni normalni porazdelitvi in izračunana kot standardni 
odklon meritev temperature z referenčnim termometrom v stabiliziranem stanju (4). 
 
Homogenost merjenca 
Homogenost vodnih kopeli je bila določena kot aksialno in radialno temperaturno polje s 
spreminjanjem položaja referenčnega termometra. V primeru klimatske komore je bila 
homogenost določena kot prostorsko (3-osno) polje z uporabo sistema za kalibracijo na 
mestu (angl. on-site) z več referenčnimi termometri. Posamezni gradienti so bili 
izračunani kot največja razlika temperaturnih meritev med dvema pozicijama v ustrezni 





     (12) 
 
Referenčni termometer 
Negotovost referenčnega termometra je bila pridobljena iz veljavnega kalibracijskega 
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Steinhart-Hart (R-T) izračun 




=A+B ln (R) +C[ln (R)]3     (14), 
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kjer je T temperatura v kelvinih, R upornost v ohmih, A, B in C pa so koeficienti Steinhart-
Hart, ki so odvisni od tipa in modela termistorja. S pomočjo teh Steinhart-Hart koeficientov 
lahko direktno iz merjene upornosti preračunamo vrednost temperature v kelvinih. 
Negotovost zaradi uporabe te enačbe je bila ocenjena z metodo najmanjših kvadratov. 
Najprimernejši parametri zmanjšajo vsoto preostalega kvadrata med temperaturnimi 
meritvami, ki jih opravijo referenčni termometri in tehtane temperaturne vrednosti na 
osnovi enačbe Steinhart-Hart. Parametri, določeni kot najboljše prileganje (angl. fit), so bili 
definirani kot minimizirana vsota kvadratov residuumov med vrednostmi temperature, 
merjene z referenčnim termometrom, in temperaturnimi vrednostmi, izračunanimi iz 
Steinhart-Hart modela. 
 
Ohmmeter – merilna naprava 
Negotovost ohmmetra je bila pridobljena iz veljavnega kalibracijskega certifikata, medtem 
ko je bilo lezenje določeno na podlagi dveh zaporednih kalibracijskih certifikatov. 
Koeficient občutljivosti smo določili z uporabo izračuna Steinhart-Hartove enačbe. 
ureferenčni(R)=√ucertifikat(R)
2+ulezenje(R)
2   (15) 
 
Lastno segrevanje termistorjev je bilo ocenjeno kot zanemarljivo, saj so bile statične 
meritve opravljene v vodni kopeli. Ker so bile vse meritve opravljene z istim tokom, smo 
predpostavili, da je lastno segrevanje enako kot tako za dinamične meritve zanemarljivo. 
Negotovost zaradi globine potopitve termometra je bila tudi zanemarljiva zaradi znanih 
značilnosti vodne kopeli (homogenost, stabilnost) in ker je bila vsaka meritev izvedena 
znotraj termičnega izenačevalnega bloka. 
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3.2.2 Rezultati statične kalibracije 
Prispevki k negotovosti, predstavljeni v tabeli 6, so bili upoštevani pri izračunu merilne 
negotovosti termistorskih sond kot testiranih naprav (UUT).  
Tabela 6: Analiza negotovosti za statične meritve s termistorjem 
Vir standardne  
merilne negotovosti 
Vrednost Porazdelitev verjetnosti Prispevek k 
negotovosti 
Ponovljivost (max.) 0.0020 °C Normalna 0.0020 °C 
Homogenost kopeli 0.010 °C Pravokotna 0.0029 °C 
Stabilnost kopeli 0.0011 °C Normalna 0.0011 °C 
Referenčni termometer 0.0075 °C Normalna 0.0075 °C 
Referenčni ohmmeter 0.02 Ω Normalna 0.00027 °C 
Steinhart-Hart izračun 
- Brez ohišja 








Rezultati primerjalne kalibracije obeh termistorskih senzorjev so prikazani v tabeli 7. Vidno 
je, da oba senzorja izpolnjujeta zahteve standarda glede točnosti kliničnih termometrov. 
Največji merilni pogrešek EUUT = 0,093 ° C je bil dobljen s termistorjem brez ohišja pri 
nastavljeni temperaturi 50 °C. To je nižja vrednost od predpisane laboratorijske točnosti v 
ISO standardu in nižja vrednost od mejnega pogreška temperaturne sonde, definiranega 
v priporočilih OIML. 
Tabela 7: Statične meritve – merilni rezultati in razširjena merilna negotovost (k = 2) meritev s termistorjem 





TUUT (°C) EUUT (°C) UUUT (°C) Treferenčni 
(°C) 
TUUT (°C) EUUT (°C) UUUT (°C) 
20 20.052 20.043 -0.009 0.079 20.051 20.064 0.013 0.041 
30 29.797 29.798 0.001 0.080 29.800 29.781 -0.019 0.041 
40 39.773 39.700 -0.073 0.080 39.834 39.853 0.019 0.042 
50 49.505 49.598 0.093 0.080 49.572 49.565 -0.006 0.042 
60 59.031 58.989 -0.042 0.080 59.016 59.016 0.000 0.042 
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Razširjena skupna merilna negotovost (k = 2) z upoštevanimi prispevki iz tabele 7 je bila 
v primeru termistorja brez ohišja 0,080 °C in v primeru termistorja v ohišju iz nerjavnega 
jekla 0,042 °C. Največji prispevek k skupni negotovosti je bila negotovost zaradi izračuna 
Steinhart-Hart, kar je bilo v primeru termistorja z ohišjem 0,019 °C in brez ohišja 0,039 °C. 
Rezultati kalibracije za primerjavo predstavljajo statično, stabilno delovanje 
termistorskega senzorja. 
 
3.3 Meritve temperature prehodnega pojava 
Dinamične meritve temperature so bile izvedene med odzivom na stopnico. Kot medija 
sta bila uporabljena voda in zrak. Odziv na enotino stopnico je bil raziskan s prenosom 
termometra iz ene kalibracijske vodne kopeli v drugo (obe kalibracijski kopeli Kambič, 
Slovenija). Prehodni pojav je bil merjen za štiri vrednosti stopnice. Temperatura prve 
kalibracijske kopeli je bila nastavljena na konstantno temperaturo 20 ° C. Temperatura 
druge kalibracijske kopeli je bila nastavljena na konstantne temperature 30 °C, 40 °C,  
50 °C in 60 °C. 
Meritve so bile opravljene pri stabilnih temperaturnih pogojih kopeli, kar pomeni, da je bil 
standardni odklon okna meritev 10 minut z referenčnim termometrom manjši od 1 mK. 
Temperaturni koraki v vodi so bili izvedeni v isti smeri, iz nižje na višjo temperaturo. Za 
vsakega od štirih prehodnih pojavov je bilo izvedenih pet ponovitev z vsakim od obeh 
termistorskih senzorjev. Termometri so bili ročno čim hitreje preneseni iz ene kalibracijske 
kopeli v drugo. Prenos termometra po zraku je trajal manj kot pet sekund in ni bil 
upoštevan pri nadaljnji dinamični analizi. 
Klinične meritve telesne temperature se običajno opravljajo na merilnih mestih, kjer je 
temperaturni senzor obkrožen s tkivom. Ker je človeško tkivo v glavnem sestavljeno iz 
vode, je meritev v vodi kot mediju logičen pristop za preučitev dinamičnega obnašanja 
senzorja. Kljub temu obstaja nekaj merilnih mest, kot sta požiralnik ali rektum, kjer senzor 
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morda ni v neposrednem stiku s tkivom. To je razlog, zakaj so bile opravljene meritve tudi 
v zraku. 
Termometri so bili postavljeni v klimatsko komoro (Weiss, Nemčija). Temperatura je bila 
nastavljena na 30 °C. Ko je bila temperatura komore stabilna, kar pomeni, da je bil 
standardni odklon okna 10-minutnih meritev z referenčnim termometrom manjši od 
5 mK, je bil senzor izvlečen iz komore v klimatiziran laboratorij. Sobna temperatura med 
testi je bila 22 °C ± 1 °C in je bila dodatno merjena z referenčnim termometrom. Test 
odziva na stopnico je bil ponovljen petkrat z vsakim senzorjem pri eni nastavljeni 
temperaturi z namenom preverjanja ponovljivosti eksperimenta. Enak postopek smo 
ponovili za nastavljene temperature klimatske komore 40 ° C, 50 ° C in 60 ° C. Merilni 
postopek pri raziskavi odziva na stopnico v zraku je bil enak pri vseh meritvah, od višje 
temperature v klimatski komori k nižji sobni temperaturi. 
Komunikacija ter zajemanje in shranjevanje podatkov so bili zagotovljeni z uporabo 
kartice ExpressCard-GPIB (National Instruments, ZDA) in programske opreme LabVIEW 
(National Instruments, ZDA). Frekvenca vzorčenja merjenja upornosti termistorja je bila 
10 Hz. Takšno vzorčenje je bilo izbrano kot kompromis med učinkom lastnega segrevanja 
in zadostnim številom vzorcev – vsaj 10 vmesnih izmerjenih točk – za merjenje 
prehodnega pojava. Kalibracijske kopeli, klimatska komora, referenčni termometer in 
ohmmeter so bili sledljivi na etalone višjega reda in so imeli priložene veljavne kalibracijske 
certifikate. 
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Slika 15: S termistorjem brez ohišja (a) in s termistorjem v plašču iz nerjavnega jekla (b) smo opravili 
temperaturne meritve prehodnega pojava v vodi tako, da smo termometer prenesli iz ene stabilne 
kalibracijske kopeli (c) v drugo (d). Metoda je bila ponovljena v zraku, ko smo iz temperaturno stabilne 
klimatske komore (e) izvlekli termometer na sobno temperaturo klimatiziranega laboratorija. 
 
3.3.1 Modeliranje in prileganje 
Za izračun merilne negotovosti v dinamičnih razmerah je bilo najprej potrebno določiti 
matematični model senzorja. Na podlagi preteklih študij sta bila upoštevana dva 
matematična modela senzorja: model prvega reda in model drugega reda. Parametri 
matematičnega modela, pridobljeni s prileganjem, so bili uporabljeni za izračun dinamične 
negotovosti. 
Termometri so običajno v literaturi predstavljeni kot tipičen primer sistema prvega reda. 
To velja za idealne senzorje. Odziv na stopnico idealnega temperaturnega senzorja 
opisuje enačba 16: 
T(t) = (Te - Tb)(1 - e-t τ⁄ ) + Tb   (16) 
 
kjer je t čas, T(t) je časovno spremenljiva temperatura senzorja, Te je končna temperatura, 
Tb je začetna temperatura in τ je časovna konstanta senzorja. Odziv na stopnico sistema 
prvega reda je eksponentna krivulja [60]. 
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Realni industrijski senzorji se razlikujejo od idealnih senzorjev. Uporovni termometri imajo 
običajno izolacijo okoli občutljivega senzorskega dela. Tipalo je dodatno prekrito s 
plaščem. Večino industrijskih uporovnih termometrov lahko prevzamemo kot sistem 
drugega reda. Odziv na stopnico sistema drugega reda opisuje enačba 17: 
T(t) = (Te - Tb)(1 - 
τ1
τ1 - τ2
e-t τ1⁄  + τ2
τ1 - τ2
e-t τ2⁄ ) + Tb   (17) 
 
kjer so parametri enaki kot v enačbi 1, razlika je le, da sistem drugega reda določata dve 
časovni konstanti τ1 in τ2. Model drugega reda je bil definiran kot zaporedna vezava dveh 
modelov prvega reda. 
Po zajemanju so bili vsi merilni podatki obdelani. Negotovost časa t je bila zanemarljiva. 
Perioda procesorskega časa, čas izvršitve programske kode za zajemanje podatkov in 
šum (angl. jitter) zunanjega prožilnika (angl. trigger) so bili več kot 200-krat manjši od 
periode zajemanja merilnega signala. 
Parametri modela, predstavljeni v enačbah 16 in 17, so bili pridobljeni z nelinearno 
regresijo, kjer je bila uporabljena nelinearna metoda najmanjših kvadratov. Uporabljena je 
bila numerična metoda z Levenberg-Marquardtov algoritmom [69] za določitev 
parametrov modela, ki se najbolje prilegajo izmerjenim vrednostim. 
Za uporabo numerične metode je bilo potrebno določiti začetne pogoje. Začetni pogoj za 
izračun parametra stopnice je bila razlika med temperaturo končnega in začetnega 
stabilnega stanja (Te - Tb), za izračun parametrov τ in τ1 je bil začetni pogoj 1/4 časa med 
začetnim časom stopničastega signala in stabilnim končnim stanjem (ob predpostavki, 
da je stabilno končno stanje pri 4τ). V primeru sistema drugega reda je bil za parameter 
τ2 izbran začetni pogoj kot 1/100 τ1. Začetni pogoji so bili izbrani eksperimentalno. 
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3.3.2  Odziv na stopnico v vodi 
Odziv na stopnico je bil raziskan za oba senzorja na štirih vhodnih signalih stopnice. Za 
vsak signal stopnice je bilo opravljenih pet meritev zaradi preverjanja ponovljivosti 
kalibracijskega postopka in ocene dinamične merilne negotovosti. Za preučevanje 
dinamičnih lastnosti senzorja je bil izključen prenos termometra iz ene kopeli v drugo po 
zraku. 
Slika 16 potrjuje visoko stopnjo ponovljivosti eksperimenta, ki je vidna kot razlika manj kot 
±0,3 °C med izmerjeno vrednostjo posamezne ponovitve in povprečno vrednostjo vseh 
petih ponovitev v vsaki merilni točki. 
 
Slika 16: Ponovljivost meritev prehodnega pojava v vodi za termometer s plaščem iz nerjavnega jekla s 
signalom stopnice 10 °C, iz 20 °C na 30 °C. Krivulje so prikazane kot razlika med izmerjeno vrednostjo 
posamezne ponovitve in srednjo vrednostjo vseh petih meritev v vsakem časovnem trenutku. ∆1 
predstavlja razliko med vrednostmi prve meritve in srednjo vrednostjo. Visoka stopnja ponovljivosti se 
kaže tudi v prekrivanju krivulj [70]. 
 
Dinamične lastnosti termometrov opisujejo časovne konstante temperaturne sonde. 
Časovna konstanta senzorja je bila pridobljena s prileganjem merilnih podatkov na 
modela, definirana z enačbama 16 in 17. Ko je termistor veljal za idealen senzor, je bila 
Klinični termometer – dinamična kalibracija z aperiodičnim signalom 
52 
povprečna časovna konstanta τ 1,12 s za termistor brez ohišja. Vrednosti časovne 
konstante so se gibale med 0,96 s in 1,24 s. 
Ko je bil za meritve prehodnega pojava uporabljen senzor v plašču iz nerjavnega jekla, je 
bila časovna konstanta večja, kar je bilo pričakovano. Povprečna vrednost časovne 
konstante je bila v primeru termistorja z ohišjem 10,72 s. Vrednosti so se gibale med 
9,70 s in 11,80 s. 
V primeru, ko je bil termometer definiran z modelom sistema drugega reda, je bilo 
pričakovati podobne rezultate. Pričakovali smo, da bo ena večja časovna konstanta τ1 
nekoliko manjša kot pri modelu prvega reda, ker je model drugega reda sestavljen iz dveh 
časovnih konstant. Povprečna vrednost τ1 je bila za senzor brez ohišja 1,03 s. Vrednosti 
pri τ2 so se gibale med 0,91 s in 1,14 s, medtem ko je bila povprečna vrednost τ2 0,14 s. 
Senzor s plaščem je imel povprečno vrednost časovne konstante τ1 9,71 s, z vrednostmi 
med 8,11 s in 11,19 s, ter s povprečno konstanto τ2 1,80 s, kjer so se vrednosti gibale med 
1,45 s in 2,28 s. Največja vrednost standardnega odklona časovne konstante je bila 0,41 
s za stopnico iz 20 ° C na 30 ° C v primeru senzorja brez ohišja, medtem ko je največji 
standardni odklon pri termistorju z ohišjem 0,65 s za test, kjer je bil termometer prenesen 
iz kopeli s temperaturo 20 °C v kopel s temperaturo 60 °C. Rezultati so predstavljeni v 
tabeli 8. 
Rezultati so pokazali, da se termistorji dinamično obnašajo kot podkritično dušen sistem 
drugega reda in ne kot sistem prvega reda. Odziv sistema drugega reda na enotino 
stopnico ima tipičen prevoj v začetni fazi prehodnega pojava. Dokaz so vrednosti 
residuumov med modelom in meritvijo prikazanih na sliki 17. Vidimo, da je v primeru 
modela prvega reda vrednost residuumov v začetni fazi prehodnega pojava večja od 1 °C, 
medtem ko pri modelih drugega reda residuumi ne presegajo ± 0,25 °C. 
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Tabela 8: Časovne konstante termometrov pridobljene s prileganjem modelov parametra na izmerjen odziv 
na stopnico v vodi. Izbrana sta bila model prvega reda (τ) in model drugega reda (τ1, τ2). Poleg povprečnih 





ohišje? τ [s] std τ [s] τ1 [s] std τ1 [s] τ2 [s] std τ2 [s] 
20 30 
ne 
1.04 0.39 1.00 0.41 0.06 0.08 
20 40 1.22 0.20 1.08 0.22 0.22 0.05 
20 50 1.24 0.24 1.14 0.24 0.16 0.06 
20 60 0.96 0.19 0.91 0.18 0.10 0.06 
20 30 
da 
9.70 0.15 8.11 0.31 2.28 0.19 
20 40 10.52 0.46 9.53 0.62 1.82 0.23 
20 50 11.80 0.34 11.19 0.26 1.45 0.16 
20 60 10.85 0.56 10.01 0.65 1.65 0.16 
 
 
Slika 17: Vrednosti residuumov, razlika med modelom in meritvijo, za termistor v plašču iz nerjavnega jekla 
pri odzivu na stopnico velikosti 10 °C, kjer je bil senzor prenesen iz kalibracijske kopeli s temperaturo 20 °C 
v kopel s temperaturo 30 °C. Vrednosti residuumov za sistem prvega reda (siva) so v začetni fazi 
prehodnega pojava do petkrat večje kot v primeru modela sistema drugega reda (črna) [70]. 
 
3.3.3  Odziv na stopnico v zraku 
Podoben test kot v vodi je bil izveden v zraku kot mediju. Ponovljivost eksperimenta v 
zraku ni bila tako dobra kot v vodi, ker je bila stabilnost sobne temperature veliko slabša 
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od stabilnosti vodne kopeli (slika 18). Razlika med izmerjeno vrednostjo posamezne 
ponovitve in povprečno vrednostjo vseh petih ponovitev v vsaki merilni točki je bila v 
območju ±1,2 °C, kar je štirikrat več kot pri meritvah v vodi. Ker je bila sobna temperatura 
dodatno merjena z referenčnim termometrom, je bila ponovljivost sprejeta kot zadostna 
za nadaljnje meritve. 
 
Slika 18: Ponovljivost meritev odziva na stopnico v zraku za termistor, prekrit s kapton-trakom pri stopnici 
 -10 ° C, iz 30 °C na približno 20 °C. Krivulje so prikazane kot razlika med izmerjeno vrednostjo posamezne 
ponovitve in srednjo vrednostjo vseh petih meritev v vsakem časovnem trenutku. Δ1 predstavlja razliko 
med vrednostmi prve meritve in srednjo vrednostjo [70]. 
 
Pričakovano je bilo, da bodo časovne konstante pri eksperimentu v zraku veliko večje kot 
v vodi, ker je koeficient toplotnega prenosa zraka hzrak manjši od koeficienta toplotnega 
prenosa vode hvoda. Za primer sistema prvega reda je relacija med časovno konstanto τ 
termometra in koeficientom toplotnega prenosa h: 
τ = m∙c
h
      (18), 
kjer sta m masa termometra in c toplotna kapacitivnost termometra. 
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Tabela 9 prikazuje, da je imel termistorski senzor brez ohišja povprečno vrednost časovne 
konstante τ 7,58 s (vrednosti so se gibale med 7,25 s in 8,07 s). V primeru sistema 
drugega reda sta bili povprečni vrednosti časovnih konstant τ1 6,85 s in τ2 1,12 s. 
Dinamika termistorja s plaščem iz nerjavnega jekla je opisana s povprečno časovno 
konstanto τ 77,22 s, z vrednostmi parametra med 72,46 s in 80,63 s. Za model drugega 
reda sta se najbolje prilegala parametra časovnih konstant z vrednostmi 75,64 s za τ1 in 
3,36 s za τ2. 
Največja vrednost standardnega odklona časovne konstante je bila 6,31 s v primeru 
stopnice iz 50 °C na 20 °C za senzor z ohišjem, medtem ko je bil standardni odklon 
časovne konstante pri termistorju brez ohišja 0,71 s v primeru, ko je bil termometer 
izvlečen iz klimatske komore s temperaturo 30 °C na sobno temperaturo. Opazimo lahko, 
da se vrednosti časovnih konstant τ in τ1 z rastočo stopnico zmanjšujejo. 
Tabela 9: Časovne konstante termometrov, pridobljene s prileganjem modelov parametra na izmerjen odziv 
na stopnico v zraku. Izbrana sta bila model prvega reda (τ) in model drugega reda (τ1, τ2). Poleg povprečnih 





ohišje? τ [s] std τ [s] τ1 [s] std τ1 [s] τ2 [s] std τ2 [s] 
30 20 
ne 
8.07 0.55 7.47 0.71 0.96 0.20 
40 20 7.60 0.32 6.90 0.62 1.07 0.21 
50 20 7.38 0.16 6.72 0.36 1.10 0.33 
60 20 7.25 0.36 6.30 0.40 1.36 0.06 
30 20 
da 
79.51 0.89 76.21 1.98 4.93 0.98 
40 20 80.63 5.31 78.68 6.31 4.40 1.31 
50 20 76.26 3.98 75.70 3.64 2.22 1.26 
60 20 72.46 3.29 71.95 2.93 1.90 1.89 
 
Tako kot pri eksperimentu v vodi se je tudi pri testih v zraku dinamična karakteristika 
termistorja izkazala kot podkritično dušeni sistem drugega reda. Analiza residuumov je 
pokazala razliko med izmerjenimi in modeliranimi podatki v začetni fazi prehodnega 
pojava, večjo od 0,8 °C, ko je bil termometer modeliran kot sistem prvega reda. V primeru 
modela drugega reda vrednost residuumov ni presegla ± 0,2 °C (slika 19). 




Slika 19: Vrednosti residuumov, razlika med modelom in meritvijo za termistor, izoliran s kapton-trakom 
pri odzivu na stopnico velikosti približno -10 °C, kjer je bil senzor izvlečen iz klimatske komore s 
temperaturo 30 °C na sobno temperaturo približno 20 °C. Vrednosti residuumov za sistem drugega reda 
(črna) so do štirikrat manjše kot za primer prvega reda (siva) [70]. 
 
3.4 Dinamična merilna negotovost [70] 
Obstaja več načinov, kako določiti dinamično merilno negotovost. V primeru analize 
meritve temperature prehodnega pojava je bila izbrana metoda z uporabo Monte Carlo 
simulacij, podobna metodi, ki jo opisujejo Fischer et al. [71]. Glavna razloga za uporabo 
Monte Carlo metode pri oceni negotovosti sta majhno število kalibracijskih meritev in 
predpostavka, da je kalibracijski postopek meritev prehodnega pojava ponovljiv, kar je že 
bilo dokazano z analizo parametrov dinamičnega modela. 
Dinamični model, opisan z enačbama 16 in 17, lahko posplošimo kot: 
T(t) = f(θ,t)  (19) 
kjer je θ vektor parametrov modela dimenzije m × 1 in t časovna spremenljivka. Za primer 
sistema prvega reda je vektor parametrov: 
θ = [Tb,Te,τ]      (20) 
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Pri izvedbi n ponovitev meritev prehodnega pojava za vsako meritev dobimo vektor θ[n] 
oziroma za vse meritve matriko M dimenzije n × m. 
Multivariatna normalna porazdelitev N(θ̂ , cov(M)) je bila izbrana za gostoto verjetnosti pri 
implementaciji Monte Carlo metode, pri čemer je θ̂  vektor povprečnih vrednosti 
parametrov modela dimenzije m × 1 in cov(M) kovarianca matrike M dimenzije m × m. 
Poleg θ̂  in cov(M) je vhodni parameter multivariatnega normalnega generatorja 
naključnih števil še število vzorcev q, ključna komponenta za Monte Carlo simulacijo. 
Rezultat uporabe Monte Carlo metode je q × m dimenzionalna matrika generiranih 
parametrov modela, ki se je uporabila za izris q krivulj odziva na stopnico, izračunanih iz 
enačb 16 in 17. 95-odstotni interval pokritja izračunanih krivulj predstavlja dinamično 
merilno negotovost. Slika 20 prikazuje rezultat Monte Carlo simulacije in določitev 
intervala pokritja, ki predstavlja časovno odvisno merilno negotovost. 
 
Slika 20: Rezultat Monte Carlo simulacije in določitev intervala pokritja. 
 
Postopek ocene dinamične merilne negotovosti je prikazan na sliki 21. Predlagan 
postopek velja kot ocena za »najslabši možni scenarij« (angl. worst-case scenario). 
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Slika 21: Postopek ocene dinamične merilne negotovosti kot »worst-case«. Po meritvah temperaturnih 
tranzientov so bili izmerjeni podatki prilegani na izbran matematični model z m parametri. Po opravljenih n 
meritvah je bila dobljena matrika M, dimenzije n × m, ki je bila uporabljena kot vhodni parameter 
multivariatnega normalnega generatorja naključnih števil s q vzorci. Generirani parametri modela so služili 
za izračun q temperaturnih krivulj prehodnega pojava. Dinamična merilna negotovost je izračunana kot 
95-odstotni interval pokritja [70]. 
 
Dinamična negotovost je bila najvišja v točki lokalnega maksimuma (dT / dt = max). V 
primeru modela drugega reda je bila ta vrednost ugotovljena nekoliko višja kot v primeru 
modela prvega reda (do 0,8 °C višja). 
V točki temperaturnega ravnovesja (t  ∞) je bila v primeru modela prvega reda 
negotovost do 0,4 °C večja kot pri modelu drugega reda. Pri meritvah prehodnega pojava 
v vodi, opravljenih s termometrom brez ohišja, je bila dinamična negotovost bistveno 
večja (do šestkrat večja) v primerjavi z meritvami s termistorskim senzorjem v kovinskem 
plašču. To je posledica večjega raztrosa vrednosti parametrov modela θ, pridobljenih s 
prileganjem. Parametri modela so vhodni parametri za Monte Carlo metodo. 
Dinamična negotovost je bila večja pri prehodnih pojavih z večjo temperaturno stopnico. 
Dinamična negotovost meritve s senzorjem v ohišju je bila v zraku do 1,2 °C večja kot v 
vodi. 
V zraku so bile vrednosti dinamične negotovosti merjene s termometrom brez ohišja do 
2,2 °C višje kot pri termistorskem senzorju v plašču iz nerjavečega jekla. Rezultati ocene 
dinamične negotovosti so predstavljeni v tabeli 10, kjer je dinamična negotovost 
predstavljena z najmanjšimi (Udynmin) in najvišjimi (Udynmax) vrednostmi, da se poudari 
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njena časovno odvisnost. Rezultati Monte Carlo simulacije in časovne odvisnosti merilne 
negotovosti so prikazani na slikah 22 do 25. 
 
Tabela 10: Rezultati ocene dinamične merilne negotovosti za vse opravljene meritve prehodnih pojavov, pri 
čemer sta bila termometra modelirana kot sistem prvega in drugega reda. Minimalna (Udynmin) in 
maksimalna (Udynmax) vrednosti dinamične negotovosti sta predstavljeni, čeprav je dinamična negotovost 
časovno odvisna. Maksimalna dinamična negotovost je veliko večja od merilne negotovosti v statičnih 
razmerah. 









red Udynmin [°C] Udynmax [°C] 
NE 
20 30 
prvi 0.45 2.11 
NE 
30 20 
prvi 0.02 1.04 
drugi 0.17 2.53 drugi 0.04 1.06 
20 40 
prvi 0.89 5.04 
40 20 
prvi 0.18 1.89 
drugi 0.67 5.68 drugi 0.14 2.24 
20 50 
prvi 1.32 9.42 
50 20 
prvi 0.36 3.17 
drugi 0.84 10.10 drugi 0.22 3.40 
20 60 
prvi 2.32 13.41 
60 20 
prvi 1.00 5.89 
drugi 0.97 14.22 drugi 0.48 6.22 
DA 
20 30 
prvi 0.10 0.27 
DA 
30 20 
prvi 0.01 1.85 
drugi 0.03 0.31 drugi 0.02 1.70 
20 40 
prvi 0.13 1.39 
40 20 
prvi 0.09 1.41 
drugi 0.06 1.47 drugi 0.07 1.56 
20 50 
prvi 0.06 1.39 
50 20 
prvi 0.83 2.64 
drugi 0.02 1.64 drugi 0.25 2.83 
20 60 
prvi 0.31 2.73 
60 20 
prvi 0.73 3.57 
drugi 0.06 2.91 drugi 0.26 3.81 
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Slika 22: Monte Carlo simulacija za določitev dinamične merilne negotovosti temperaturnih meritev 
prehodnega pojava v vodi za vhodni signal temperaturne stopnice iz 20 °C na 30 °C v primeru termistorja 
v ohišju iz nerjavnega jekla, ko je bil senzor modeliran kot sistem drugega reda. Število simuliranih krivulj je 
bilo 105 [70]. 
 
 
Slika 23: Časovno odvisna merilna negotovost meritve prehodnega pojava v vodi. Uporaba različnih 
matematičnih modelov vrne znatno različne rezultate. V lokalnem maksimumu, kjer je dT/dt = max, je 
vrednost dinamične negotovosti za primer modela drugega reda (siva) veliko višja kot za model prvega 
reda (črna). Ko termometer doseže temperaturno ravnovesje (t → ∞), je vrednost merilne negotovosti 
veliko višja za model prvega reda v primerjavi z modelom drugega reda [70]. 
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Slika 24: Monte Carlo simulacija za določitev dinamične merilne negotovosti temperaturnih meritev 
prehodnega pojava v zraku za vhodni signal temperaturne stopnice iz 30 °C na približno 20 °C v primeru 




Slika 25: Časovno odvisna merilna negotovost meritve prehodnega pojava v zraku. Rezultati so podobni 
kot pri meritvah prehodnega pojava v vodi. V primeru modela drugega reda (siva) je merilna negotovost v 
lokalnem maksimumu večja, v temperaturnem ravnovesju (t → ∞) pa manjša v primerjavi s 
termometrom, modeliranim kot sistem prvega reda (črna) [70]. 
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Pri uporabi Monte Carlo metode vedno obstaja kompromis med številom vzorcev oz. 
simulacij in časom računanja. Računanje je potekalo na standardnem osebnem 
računalniku z uporabo programske opreme MATLAB (MathWorks, ZDA). Odločitev o 
številu vzorcev q je bila opravljena po analizi konvergence rezultatov dinamične merilne 
negotovosti in trajanju časa računanja (slika 26, zgoraj). 
 
Slika 26: Čas računanja (zgoraj) in konvergenca dinamične merilne negotovosti (spodaj) v odvisnosti od 
števila Monte Carlo simulacij. 
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Rezultati so pokazali, da je čas računanja kvadratna funkcija števila vzorcev (tabela 11). 
Konvergenca dinamične negotovosti je bila preučena kot razmerje med povprečno 
dinamično negotovostjo za sosednje število vzorcev kot potenca z osnovo 10. Pri 104 
Monte Carlo simulacijah se je vrednost povprečne dinamične negotovosti razlikovala za 
manj kot 1% v primerjavi z 103 simulacijami (slika 26, spodaj). 
Čeprav je bilo to število vzorcev na podlagi kriterija konvergentnosti rezultatov 
predpostavljeno kot zadostno, smo se vseeno odločili za 105 število simulacij, ki so trajale 
že več kot dve uri. Glede na rezultate analize je bilo predvideno, da bi bilo v primeru 106 
števila vzorcev Monte Carlo metode za izračun potrebno več kot devet dni, pri čemer bi 
bila razlika v povprečni vrednosti negotovosti manjša od 0,5 % v primerjavi z 105 številom 
vzorcev. 
Tabela 11: Analiza trajanja časa računanja (angl. computation time - CT) in konvergenca dinamične merilne 
negotovosti v odvisnosti od števila N Monte Carlo vzorcev. Konvergenca je bila obravnavana kot razmerje 
dveh povprečnih vrednosti dinamične negotovosti za sosednje število vzorcev (RU_T) na potenco z osnovo 
10. Vrednosti za 106 število vzorcev so bile predpostavljene na podlagi analize rezultatov. Pri uporabi Monte 
Carlo metode za določitev merilne negotovosti smo uporabili 105 število simulacij (odebeljeno). 
N CT RU_T 
102 0.1 s 
 
103 1.1 s 7.5 % 
104 81 s 0.9 % 
105 2.2 h 0.6 % 
106 9.3 dni < 0.5 % 
 
Vse meritve prehodnih pojavov so bile izvedene z ročnim prenosom termometra iz enega 
temperaturno stabilnega okolja v drugega. To je še vedno najpogosteje uporabljena 
tehnika. Druge tehnike vključujejo instrumentirane udarne cevi (angl. shock tube) in 
podobne rešitve. 
V naši raziskavi je bilo ugotovljeno, da je določitev začetne točke prehodnega pojava pri 
meritvah v vodi ključna za nadaljnjo obdelavo in analizo dinamike meritev. Merilne 
podatke, ki so bili zajeti med prenosom termometra po zraku, je potrebno zanemariti, ker 
Klinični termometer – dinamična kalibracija z aperiodičnim signalom 
64 
lahko pride do napake pri prileganju, kar rezultira kot večji raztros parametrov modela 
termometra in povečanje dinamične merilne negotovosti (slika 27). 
 
Slika 27: Določitev začetne točke prehodnega pojava (črna) je ključnega pomena za analizo dinamične 
kalibracije termometrov z aperiodičnim signalom. Meritev prehodnega pojava je potekala s prenosom 
termometra iz prve temperaturno stabilne kalibracijske vodne kopeli (črtkana) v drugo temperaturno 
stabilno kopel. Prenos termometra po zraku (siva) mora biti izločen iz analize podatkov, saj lahko vnese 
napako pri izračunu parametrov modela termometra [70]. 
 
Tudi, če bi bil prenos termometra avtomatiziran in veliko hitrejši, npr. z uporabo robotov, 
je še vedno potrebno prenesti termometer po zraku. Uporaba neprimerne opreme lahko 
zmanjša ponovljivost meritev prehodnih pojavov in s tem po nepotrebnem poveča 
dinamično negotovost. 
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3.5 Študiji primera: Dinamična merilna negotovost kliničnih termometrov za 
zvezno merjenje in dinamična merilna negotovost prediktivnih 
intermitentnih termometrov 
Za meroslovno ovrednotenje dinamičnega obnašanja kliničnih termometrov so bile 
opravljene dinamične meritve temperature z oceno dinamične merilne negotovosti in 
preučene zahteve za dinamične lastnosti termometra v domenskih standardih in 
priporočilih [7], [66]. V okviru omenjenih dokumentov so vsi klinični termometri. 
Študija v okviru doktorske disertacije se osredotoča na klinične termometre za zvezno 
merjenje. Termistor, kot najpogosteje uporabljen senzor v kliničnih termometrih, je bil 
vstavljen v dva tipa temperaturnih sond. 
Naša študija je pokazala, da ni potrebe po zahtevah za dinamične lastnosti kliničnih 
termometrov, ki se uporabljajo na intenzivni negi. To je bilo dokazano na preprosti študiji 
primera. Hitra sprememba telesne temperature je bila simulirana kot signal temperaturne 
stopnice z amplitudo 0,5 °C. Izbrana amplituda stopnice je bila predpostavljena kot 
največja možna takojšnja sprememba telesne temperature. Za analizo dinamične 
negotovosti smo izbrali termometer z največjo dinamično merilno negotovostjo, ki smo 
jo določili z eksperimentalnimi meritvami prehodnih pojavov, tj. sonda s termistorjem brez 
ohišja pri meritvah v vodi. 
Izračunani parametri modela termometra iz testov so bili uporabljeni za ovrednotenje 
dinamične negotovosti s simulacijo odziva termometra na izbrani temperaturni vhodni 
signal. Slika 28 prikazuje časovno odvisno dinamično negotovost simulirane meritve 
prehodnega pojava. Najvišja vrednost dinamične merilne negotovosti je bila 0.07 °C, kar 
je štirikrat nižje od vrednosti dovoljene laboratorijske točnosti za klinične termometre, ki 
ne delujejo v prilagojenem načinu, in znotraj zahtev po ciljni merilni negotovosti 0,1 °C, 
predlagani v poglavju 3.1. [9].  
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Slika 28: Študija primera izračuna dinamične negotovosti (črna) v primeru kliničnega termometra za 
zvezno merjenje. Dinamični odziv termometra je bil raziskan za simulirano fiziološko temperaturno 
stopnico amplitude 0,5 °C, ki je bila predpostavljena kot največja možna takojšnja sprememba telesne 
temperature. Maksimalna dinamična negotovost je štirikrat manjša od vrednosti dovoljene laboratorijske 
točnosti (črna črtkana), predpisane v ISO standardu [7], in znotraj zahtev po ciljni negotovosti 0,1 °C (siva 
črtkana) [70]. 
 
Pri nameščanju termometra pri sobni temperaturi na merilno mesto pacienta mora 
medicinsko osebje zanemariti merilne rezultate, dokler termometer ne doseže 
temperaturnega ravnovesja. Čas, da termometer doseže temperaturno ravnovesje, se 
lahko oceni kot časovna konstanta termometra, dobljena kot podatek v tehničnih 
specifikacijah termometra, pomnožena s 3. Postopek, kako pridobiti časovno konstanto 
termometra, je bil opisan v poglavju 3.3. Od trenutka, ko je doseženo temperaturno 
ravnovesje, in naprej ne vidimo potrebe po dodatnih zahtevah dinamičnih lastnosti 
termometra.  
Druga študija primera pa obravnava meritev s prediktivnim intermitentnim termometrom 
(IPT). Uporabljen je bil enak postopek kot pri prejšnji študiji primera, le da je v primeru IPT 
vrednost temperaturne stopnice 13 °C, kar je bilo predvideno kot razlika med telesno in 
sobno temperaturo. Najvišja vrednost dinamične merilne negotovosti je bila 1,9 °C pri 
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uporabi istega termometra kot pri prejšnji študiji primera uporabe zveznega termometra 
na intenzivni negi, kar je skoraj desetkrat večje od dovoljene laboratorijske točnosti in 
skoraj štirikrat večje od dovoljene vrednosti klinične negotovosti (0,5 ° C), ki jo dobimo s 
kliničnim ovrednotenjem. 
Postopek kliničnega ovrednotenja termometra je opisan v ISO standardu [5]. Časovno 
odvisna dinamična merilna negotovost je predstavljena na sliki 29. Ugotovljeno je bilo, da 
je v primeru IPT pomembno dobro poznati dinamične lastnosti termometra. Za 
optimizacijo algoritma, ki izračuna predvideno telesno temperaturo, je potrebno opraviti 
dinamično vrednotenje termometra, kot je opisano v naši študiji, s čimer se pridobi 
matematični model termometra in nastavi čas merjenja tako, da so merilni rezultati vedno 
v skladu z zahtevami standarda in priporočil [7], [65], [66]. 
 
Slika 29: Študija primera izračuna dinamične negotovosti (črna) v primeru prediktivnega intermitentnega 
termometra (IPT). Dinamični odziv termometra je bil raziskan za simulirano fiziološko temperaturno 
stopnico amplitude 13 °C, ki je bila predpostavljena kot razlika med telesno in sobno temperaturo. 
Maksimalna dinamična negotovost je bila skoraj desetkrat večja od dovoljene laboratorijske točnosti (črna 
črtkana), predpisane v ISO standardu [7] za termometre, ki delujejo v prilagojenem načinu. Dodatno je bila 
izpostavljena visoka vrednost klinične negotovosti (siva), predpisane v ISO standardu z namenom 
poudarka pomena dinamične merilne negotovosti v primeru IPT. S sivo črtkano barvo je označena 
vrednost ciljne negotovosti 0,1 °C [70]. 
 
Klinični termometer – dinamična kalibracija z aperiodičnim signalom 
68 
Problematična je tudi terminologija, uporabljena v domenskih dokumentih. V ISO 
standardu in tudi v razveljavljenem standardu CEN se uporablja izraz odzivni čas, ki 
označuje odziv kliničnega termometra na temperaturno stopnico. Uporaba izraza ni 
vprašljiva. Težava je, da testni postopek ni podprt s splošno sprejetim izrazom, ki opisuje 
dinamične lastnosti termometra, npr. časovne konstante, dvižni čas 5 % do 95 % itd. Izraz 
časovna konstanta in njena vrednost objektivno določata dinamično lastnost 
termometra. Pogosto ga uporabljajo tudi proizvajalci kliničnih termometrov v njihovih 
specifikacijah. 
Trdimo, da je potrebno podatke o vrednosti temperaturne konstante termometra označiti 




4 Invazivni merilnik krvnega tlaka – dinamična kalibracija s 
periodičnim signalom 
Krvni tlak je eden od najpogosteje merjenih fizioloških parametrov v domačem ali 
kliničnem okolju, kjer je merjenje krvnega tlaka del standardnega pregleda ali del nadzora 
pacienta na intenzivni negi. Meritev krvnega tlaka je primarno orodje pri odkrivanju 
nekaterih bolezni srca in ožilja, kot je hipertenzija, ki je vzrok za vsaj 7,1 milijona 
prezgodnjih smrti na leto [72]. Po statističnih podatkih Svetovne zdravstvene organizacije 
iz leta 2015 je svetovna razširjenost povišanega krvnega tlaka pri odraslih, starih več kot 
18 let, 24,0 % za moške in 20,5 % za ženske [73]. 
Krvni tlak se lahko meri invazivno in neinvazivno. Pri neinvazivni metodi je manšeta 
nameščena okoli okončine in se napihne. Pri spuščanju zraka iz manšete so vrednosti 
sistoličnega (SYS) in diastoličnega (DIA) krvnega tlaka ocenjene bodisi s poslušanjem 
korotkovih zvokov (avskultatorna metoda) bodisi izračunane iz nihanj arterije 
(oscilometrična metoda). Pri invazivni metodi je krvni tlak merjen neposredno v arteriji. V 
sklopu disertacije smo se ukvarjali z invazivnim merjenjem krvnega tlaka. 
Meritev invazivnega krvnega tlaka (angl. invasive blood pressure - IBP) zagotavlja najbolj 
točen in zvezen monitoring krvnega tlaka, zato je takšno merjenje del nadzora pacientov 
na intenzivni negi in v operacijskih sobah, kjer je hiter odziv zdravnikov na kritično stanje 
pacienta zelo pomemben. Kateter je vstavljen v arterijo in je s sistemom cevk povezan s 
tlačnim pretvornikom. Tlačni pretvornik je senzorski del merilnega sistema. V osnovi gre 
za uporovni mostič, ki pretvarja premik membrane zaradi tlačnih sprememb v arteriji v 
električni signal. Običajna merilna mesta IBP ali mesta arterijske kanulacije so radialna, 
brahialna, femoralna, dorsalis pedis arterija in aorta [74]–[76]. 
 
4.1 Standard 
Dokument, ki se nanaša na delovanje opreme za spremljanje IBP, je standard 
Mednarodne komisije za elektrotehniko (IEC) IEC 60601-2-34: Medicinska električna 
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oprema – 2-34. del: Posebne zahteve za osnovno varnost in bistvene lastnosti opreme za 
invazivno nadzorovanje krvnega tlaka [8]. 
Ta standard obravnava ne samo osnovne zahteve glede zmogljivosti, ampak predvsem 
varnostne zahteve pacienta in podaja navodila za pripravo merilne opreme, s katero so 
izvedeni predpisani testi v standardu. V ta namen je potrebno izvesti statično kalibracijo, 
pri kateri vrednosti histereze in nelinearnosti tlačnega vira ne smeta presegati ± 0,1% 
območja generiranega tlaka. Standard zahteva, da je merilno območje opreme vsaj med 
-50 mmHg in 250 mmHg, skupni učinki občutljivosti, ponovljivosti, nelinearnosti, lezenja 
in histereze merilnega sistema pa morajo biti znotraj ± 4 % odčitane vrednosti ali manjši 
od ± 4 mmHg, odvisno katera je večja. Te vrednosti predstavljajo mejni pogrešek merilne 
opreme. Zahtevana točnost merilne opreme je predpisana za okoljske pogoje meritev 
med 15 °C in 35 °C. 
Točnost izmerjene vrednosti sistoličnega in diastoličnega tlaka se preveri z referenčnim 
generatorjem sinusne oblike tlaka s točnostjo najmanj 1 % za nastavljeno sistolično 
vrednost 120 mmHg in diastolično 60 mmHg pri frekvenci 1 Hz. Preskušana merilna 
oprema mora prikazati vrednosti sistoličnega in diastoličnega tlaka znotraj ± 4 mmHg v 
primerjavi z nastavljenimi vrednostmi. Predpisan test frekvenčnega odziva opreme se 
izvaja z referenčnim generatorjem sinusne oblike tlaka z amplitudo od vrha do vrha (angl. 
peak-to-peak) v višini 100 mmHg in v frekvenčnem območju med 1 Hz in 10 Hz. Izhod 
preskušane opreme pri 10 Hz mora biti znotraj 3 dB izmerjene vrednosti pri 1 Hz [8]. 
Vendar predstavljeni standard upošteva samo senzorski del merilnega sistema, tj. tlačni 
pretvornik ali tlačni pretvornik katetrskega tipa. Tlačni pretvornik katetrskega tipa je 
pretvornik, ki ima na koncu katetrsko konico in se vstavi direktno v arterijo. 
Matzek et al. so primerjali delovanje šestih različnih tlačnih pretvornikov za enkratno 
uporabo [77]. Njihova raziskava je v glavnem potekala v statičnih pogojih, kjer so opravljali 
statične teste in preučevali učinke okoljskih pogojev, kot so temperatura, napajalna 
napetost in osvetljenost. Predstavili so vpliv osvetljenosti na ničelni odklon v nekaterih 
primerih od ± 6 mmHg do ± 17 mmHg. Preučevali so tudi frekvenčni odziv pretvornikov v 
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frekvenčnem območju do 50 Hz in niso zaznali dinamičnega pogreška izmerjene 
vrednosti v primerjavi z nastavljeno amplitudo. 
Pozitivni rezultati opisane raziskave so motivirali Ninka in Schusterja [78], da izvedeta 
anketo med zdravniki kot lastniki merilnega procesa, kjer jih sprašujeta, ali obstaja potreba 
po zahtevah zakonskega meroslovja glede izvajanja invazivnih meritev krvnega tlaka. 
Rezultati ankete so pokazali, da ni potrebe po takšnem dokumentu, ker zdravniki zaupajo 
delovanju in rezultatom meritev s tlačnimi pretvorniki za enkratno uporabo. Tudi ta 
znanstvena prispevka se nanašata samo na senzorski del merilnega sistema s 
poudarkom na statični izvedbi. 
Dinamični odziv merilnega sistema vpliva na točnost IBP meritev [75]. Slabše dinamične 
lastnosti merilnega sistema se pokažejo kot merilni pogrešek merilnega sistema, 
natančneje previsoka (podkritično dušen sistem) ali prenizka vrednost (nadkritično dušen 
sistem) amplitude tlaka, ali kot popačena oblika izmerjenega signala. Oblika signala 
zvezno merjenega krvnega tlaka daje zdravnikom pomembne dodatne informacije pri 
diagnostiki nekaterih bolezni srca in ožilja [75], [79]. 
Izvedene so bile različne študije za določanje dinamičnih lastnosti merilnih sistemov IBP 
[74], [75], [79], [80]. V večini primerov se kateter-cevke-pretvornik sistem modelira kot 
sistem drugega reda (angl. second order system - SOS) [75], [76], [80], [81], ki ga 
karakterizirajo parametri lastne frekvence (fn) in koeficienta dušenja (δ). Lastna frekvenca 
označuje, kako hitro sistem niha, medtem ko koeficient dušenja opisuje, kako hitro nihanje 
izniha. 
Gardner je preverjal dinamični odziv sistema kateter-cevke-pretvornik in njegov vpliv na 
obliko signala. Identificiral je lastno frekvenco in dušenje različnih sistemov kateter-cevke-
pretvornik. Prikazana sta bila vpliv ujetega zračnega mehurčka v sistemu in vpliv dolžine 
cevk na dinamične lastnosti. Zračni mehurčki zmanjšujejo lastno frekvenco in povečajo 
koeficient dušenja [75]. Dinamični odziv je bil raziskan s pomočjo metode hitrega izpiranja 
(angl. fast flush). V tem primeru gre za odziv na stopnico, torej meritev prehodnega pojava. 
Takšna metoda se je izkazala za primerno v kliničnem okolju in enakovredno starejši 
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metodi z uporabo kvadratnega signala tlaka [80]. Gardner je pokazal tudi, da povečanje 
dolžine cevk zmanjša lastno frekvenco. Priporočal je uporabo merilnega sistema z visoko 
lastno frekvenco, to je kratke cevke brez ujetega zračnega mehurčka. 
Shinozaki et al. so uporabili sinusno obliko tlaka za preverjanje dinamičnih lastnosti. 
Njihovo priporočilo za raziskovanje dinamičnega odziva je frekvenčna pasovna širina do 
desetega harmonika osnovne frekvence tlačnega signala [75], [79], [81]. Prav tako so 
potrdili, da povečanje dolžine cevi in pojav zračnega mehurčka zmanjšata lastno 
frekvenco IBP merilnega sistema. Priporočena je bila uporaba prozornih cevk za lažje 
odkrivanje zračnih mehurčkov [79]. 
V okviru disertacije je predstavljeno meroslovno ovrednotenje meritev IBP. Ovrednotenje 
je bilo izvedeno s kalibracijo v statičnih in dinamičnih pogojih. Statična kalibracija je bila 
izvedena v skladu s standardom IEC 60601-2-34 in z dodatnimi testi, podobnimi kot v [77]. 
Različne kombinacije sistema kateter-cevke-pretvornik so bile dinamično kalibrirane s 
sinusnim tlačnim signalom širokega frekvenčnega pasu in testirane v skladu s 
standardom IEC [8]. Sinusna oblika tlaka je bila generirana s simulatorjem, razvitim na 
nemškem nacionalnem meroslovnem institutu Physikalisch-Technische Bundesanstalt 
(PTB), prvotno zasnovanem kot simulator za neinvazivno merjenje krvnega tlaka in 
modificiranem za invazivno metodo [82]. 
Rezultati obeh kalibracijskih metod so prispevali k analizi merilne negotovosti. Prispevki 
statične kalibracije so bili upoštevani v izračunu negotovosti v skladu z GUM [11]. 
Dinamično obnašanje merilnega sistema IBP je bilo določeno po standardu IEC [8] in 
dinamično karakterizirano kot SOS. Parametri modelov drugega reda in pripadajoče 
negotovosti so bili določeni na podlagi linearne relacije, predstavljeni v prispevku 
Link et al.  [83] z uporabo Monte Carlo metode v skladu GUM S1, dodatka vodila GUM [12]. 
Podobna metoda je bila opisana v prejšnjem poglavju o kalibraciji kliničnih termometrov. 
Praktična uporaba rezultata dinamične analize je bila preverjena na izseku kliničnega 
merilnega signala krvnega tlaka. »Prava« vrednost merjenca je bila izračunana s tehniko 
filtrov v časovnem [84]–[86] in frekvenčnem prostoru [87]. Dinamične lastnosti 
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invazivnega merjenja krvnega tlaka so bile analizirane z uporabo Monte Carlo metode s 
tehnikami opisanimi v dodatkih GUM S1 in GUM S2 [12], [13], kjer je bil uporabljen pristop 
implementacije Monte Carlo metode v sekvencah za namen skrajšanja časa 
izračunavanja [88]. Vpliv dinamičnega pogreška je bil analiziran kot napačno določen 
sistolični in diastolični krvni tlak ter kot popačenje oblike signala krvnega tlaka. 
 
4.2 Statična kalibracija 
Bistvene lastnosti opreme za merjenje invazivnega krvnega tlaka so bile najprej preverjene 
v statičnih pogojih. Statični tlak je pritiskal na referenčni tlačni pretvornik in tlačni 
pretvornik za merjenje krvnega tlaka, ki je bil v tem primeru preskušana naprava 
(angl. device under test - DUT). Omogočena je bila hidravlična povezava s cevkami. 
Nastavljene vrednosti tlaka, ki jih je generiral simulator, so bile povečane od 0 mmHg do 
270 mmHg v korakih po 30 mmHg in so se z istim korakom ponovno zmanjšale na 0 
mmHg, da bi določili histerezo preskušanega IBP pretvornika. Postopek statične 
kalibracije je bil izveden v notranjosti klimatske komore (Weiss Technik, Nemčija) pri 
temperaturi 25 °C po dveh urah temperaturnega ravnovesja in ponovljen pri temperaturah 
15 °C, 25 °C, 35 °C in 25 °C v skladu s standardom IEC [8]. 
4.2.1 Metoda in oprema za izvedbo statične kalibracije 
Shema merilne opreme za izvedbo statične kalibracije je prikazana na sliki 30. Testi so bili 
opravljeni z enim tipom standardnega kliničnega IBP pretvornika (DPT-6000, CODAN, 
Nemčija) z občutljivostnim koeficientom 5 μV/V/mmHg. 
Izhodni signal IBP pretvornika je bil ojačen z uporabo modula, izdelanega v skladu s 
splošnim standardom IEC 60601-1 – Medicinska električna oprema - 1. del: Splošne 
zahteve za osnovno varnost in bistveno zmogljivosti [6]. Modul je zagotovil ojačenje 
majhnega izhodnega signala tlačnega pretvornika in galvansko izolacijo za pacienta. 
Modul je bil kalibriran s standardnim kalibratorjem (FLUKE 5502A, FLUKE, ZDA) in 
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referenčnim digitalnim multimetrom (3458A, Keysight, ZDA), da bi ugotovili negotovost 
ojačenja. 
Zajemanje podatkov je bilo zagotovljeno z uporabo PCI kartice (APCI-3120, ADDI-DATA, 
Nemčija) s 16-bitno ločljivostjo in točnostjo ±1 bit z najmanjšo težo (angl. least significant 
bit - LSB). Kot generator tlaka je bil uporabljen simulator krvnega tlaka (PTB, Nemčija). 
 
Slika 30: Shema merilne opreme za izvedbo statične kalibracije. Nastavljene vrednosti tlaka med 0 mmHg 
in 270 mmHg s korakom po 30 mmHg (piramida, poviševanje in zniževanje) so bile generirane s 
simulatorjem tlaka, kjer je bila naprej omogočena hidravlična povezava s cevkami do referenčnega in IBP 
tlačnega pretvornika. Izhod iz IBP pretvornika je bil ojačan z modulom za ojačenje in izolacijo. PCI kartica 
za zajemanje podatkov je bila uporabljena za pridobivanje merilnih podatkov iz referenčnega in IBP 
pretvornika [89]. 
 
Simulator ustvarja tlak v komori tako, da izhodni tok krmilnika ustvari vrtilni moment 
motorja. Mehanizem vzvoda in jermenice prenese vrtilni moment motorja s pritiskom 
potisnega droga na membrano pod tlačno komoro. Kalibrirani referenčni tlačni pretvornik 
(angl. reference pressure transducer - RPT) (UNIK 5000, GE Druck, ZDA) je bil uporabljen 
kot senzor v povratni zanki. Oba, RPT in DUT, sta bila nameščena v tlačni komori 




Slika 31: Aktuatorski del IBP simulatorja. Vrtilni moment motorja (A) se preko mehanizma vzvoda in 
jermenice (B) prenese na potisni drog (C), ki pritiska na membrano pod tlačno komoro (D). Tlačna komora 
vsebuje priključni navoj (E) za namestitev referenčnega tlačnega pretvornika. Priključek (F) za namestitev 
IBP pretvornika (G) je lahko uporabljen za povezavo z načinom luer lock ali pa je modificiran za vstavitev 
intravenske kanile [89]. 
 
4.2.2 Rezultati statične kalibracije [89] 
Rezultati statične kalibracije so pokazali, da so bili kombinirani učinki občutljivosti, 
ponovljivosti, nelinearnosti in histereze DUT znotraj zahtev po mejnem pogrešku, kar je 
±4 % odčitka ali ±4 mmHg, odvisno, kateri je večji [8]. Zahteve standarda IEC so bile 
izpolnjene pri vseh temperaturnih pogojih. 
Analiza negotovosti kalibracije pretvornika IBP je povzeta v tabeli 12, pri čemer je skupna 
merilna negotovost 1,33 mmHg. Največji prispevki k skupni merilni negotovosti so bili 
nelinearnost s prispevkom negotovosti 0,94 mmHg, negotovost ojačenja (0,77 mmHg) in 
temperaturno lezenje s prispevkom negotovosti 0,38 mmHg. Prispevki stabilnosti 
simulatorja, histereze, negotovosti kartice za zajemanje podatkov in stabilnosti napajalne 
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napetosti so bili označeni kot zanemarljivi. Njihov prispevek k skupni merilni negotovosti 
je bil manjši kot 1 %. 
Tabela 12: Analiza negotovosti statične meritve z IBP tlačnim pretvornikom 
Vir standardne merilne 
negotovosti 
Vrednost Porazdelitev verjetnosti Prispevek k negotovosti 
Stabilnost generatorja 0,13 mmHg Normalna 0,13 mmHg 
Referenčni pretvornik 0,27 mmHg Normalna 0,27 mmHg 
Ponovljivost (max.) 0,16 mmHg Normalna 0,16 mmHg 
Histereza 0,10 mmHg Pravokotna 0,06 mmHg 
Nelinearnost 1,63 mmHg Pravokotna 0,94 mmHg 
Kartica za zajemanje podatkov 3,53·10-4 V Pravokotna 0,04 mmHg 
Ojačenje 1,44 Pravokotna 0,77 mmHg 
Napajalna napetost 3,04·10-4 V Normalna 0,02 mmHg 
Temperaturni vpliv 0,13 mmHg/°C Pravokotna 0,38 mmHg 
Vpliv osvetljenosti 2·10-5 mmHg/lx Pravokotna 0,09 mmHg 
Skupna merilna negotovost*         1,33 mmHg 
* vse vrednosti veljajo za vsakdanjo meritev in niso stvar najboljše merilne zmogljivosti (angl. best measurement capability - BMC) 
 
Rezultati statične kalibracije so predstavljeni na sliki 32. Merilni pogrešek EDUT je bil znotraj 
MPE. Razširjena merilna negotovost U (k = 2) je prikazana za vsako nastavljeno vrednost 




Slika 32: Rezultat statične kalibracije IBP pretvornika. Merilni pogrešek E (črne pike) z razširjeno 
negotovostjo U (k = 2) (intervali napak). Črtkani sivi črti predstavljata mejni pogrešek (MPE) IBP pretvornika 
v statičnih pogojih v skladu s standardom IEC 60601-2-34 [8], [89]. 
 
Poleg testov, določenih v IEC standardu, je bil raziskan vpliv osvetljenosti. Navdih za ta 
test je bil pridobljen iz raziskave Matzek et al. [77]. Meritve IBP lahko potekajo v temi 
bolniške sobe ali pod operacijskimi lučmi z osvetljenostjo več kot 200000 lx. Vpliv 
osvetljenosti je bil preverjen s kalibrirano standardno opremo v območju med 30 lx in 
85000 lx z referenčnim svetlobnim virom iz svetlečih diod (angl. light-emitting diode - LED) 
(slika 33). 
Prispevek k negotovosti zaradi osvetljenosti v vrednosti 0,09 mmHg je bil pri analizi 
negotovosti določen kot zanemarljiv, čeprav smo zaznali razliko ničelnega odklona 
1,1 mmHg med testom pri najmanjši in največji osvetljenosti. V preteklosti je bil učinek 
osvetljenosti neposredno povezan s toplotnim sevanjem svetlobnega vira. Matzek et al. 
poročajo vrednosti do ±17 mmHg kot vpliv osvetljenosti na ničelni odklon. Svetlobni viri 
sodobne kirurške opreme so LED luči, ki sevajo veliko manj toplote kot starejše 
halogenske kirurške svetilke. Kljub temu ta problematika ni podrobno preverjena in bo 
področje naših nadaljnjih raziskav. 
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Slika 33: Test vpliva osvetljenosti na meritev krvnega tlaka. Za referenčni svetlobni vir je bila izbrana 
izvedba s svetlečimi diodami. 
 
4.3 Dinamična kalibracija 
IBP pretvorniki se uporabljajo za zvezno merjenje, kar zahteva ustrezne dinamične 
lastnosti merilnega sistema IBP, da bi zmanjšali dinamični pogrešek. Točnost sistoličnega 
in diastoličnega tlaka ter frekvenčni odziv DUT smo preverili v skladu s standardom IEC z 
nekaj spremembami [6]. Ta standard ne obravnava sistema cevk in intravenskega katetra. 
V okviru disertacije je bil obravnavan preskušani sistem (angl. system under test - SUT) 
za merjenje IBP, sestavljen iz katetra, standardne cevke in tlačnega pretvornika, kar je del 
standardne klinične merilne opreme. 
4.3.1 Metoda in oprema za izvedbo dinamične kalibracije 
Dinamična kalibracija je bila izvedena z uporabo sinusnega generiranja tlaka v 
frekvenčnem območju od 0,1 Hz do 24 Hz. Te frekvence so bile izbrane, da bi raziskali 
odziv do desetega harmonika osnovne frekvence srčnega utripa v normalnih razmerah 
(1 Hz), vključno s primeri tahikardije in srčnega utripa pri vadbi (f > 1 Hz). 
Nastavljena amplituda tlaka je bila 40 mmHg od vrha do vrha s sistolično vrednostjo 
120 mmHg in diastolično vrednostjo tlaka 80 mmHg. Uporabljene vrednosti tlaka so nižje 
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od predlagane v standardu IEC, vendar v stabilnem obnašanju simulatorja. Razlog za to 
je izogibanje potencialno neželenim deformacijam membrane ali poškodbam RPT pri 
nestabilnem vedenju, kjer se lahko ustvarijo zelo visoke vrednosti tlaka. 
Obravnavali smo šest različnih merilnih sistemov IBP z uporabo enega modela IBP 
pretvornika, ki je bil v statičnih pogojih že raziskan kot DUT, dveh dolžin (15 cm in 120 cm) 
standardnih kliničnih cevk z luer nastavkom (CODAN, Nemčija) in treh različnih velikosti 
(18 G, 20 G in 22 G) kliničnega intravenskega katetra (B. Braun AG, Nemčija). Velikost 
kanile 18 G in 20 G (priporočeno) se uporablja za odrasle bolnike, medtem ko je pri otrocih 
priporočena velikost kanile 22 G (tudi 25 G za novorojenčke) [90]. Izbrane cevke so bile 
skupaj s tlačnim pretvornikom del standardnega kliničnega kompleta za monitoring IBP. 
Kalibracijska oprema za izvedbo dinamične kalibracije je bila izbrana in zasnovana tako, 
da so bile vzrok za merilno napako (slabljenje ali ojačenje vhodnega signala) zgolj slabe 
dinamične lastnosti merilnega sistema IBP. 
Frekvenca vzorčenja pri dinamični kalibraciji je bila 2 kHz. Simulator IBP lahko generira 
sinusno obliko tlaka z amplitudo od vrha do vrha 300 mmHg pri frekvenci 50 Hz. Krmilnik 
simulatorja uporablja RPT v povratni zanki s frekvenčnim odzivom ploske (angl. flat) oblike 
do 3,5 kHz. Modul, ki je bil uporabljen za ojačitev izhoda pretvornika IBP in galvansko 
izolacijo, je bil zasnovan s točko -3 dB pri 480 Hz, medtem ko ima uporabljena kartica za 
zajemanje podatkov -3 dB točko, določeno pri 159 kHz. Vse te komponente imajo 
frekvenčni odziv ploske oblike v obravnavanem frekvenčnem območju (< 50 Hz). Shema 
merilne opreme za izvedbo dinamične kalibracije je predstavljena kot blokovni diagram na 
sliki 34. 
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Slika 34: Shema merilne opreme za izvedbo dinamične kalibracije. Simulator krvnega tlaka je generiral 
sinusno valovanje tlaka s peak-to-peak amplitudo 40 mmHg pri 17 nastavljenih frekvencah v območju 
med 0,1 Hz in 24 Hz. Ojačenje signala in zajem podatkov sta bila enaka kot v primeru statične kalibracije. 
Šest različnih merilnih sistemov IBP je bilo preskušenih z uporabo dveh dolžin cevk in treh velikosti katetra. 
Pri vseh testih je bil uporabljen enak IBP tlačni pretvornik [89]. 
 
4.3.2 Obdelava podatkov 
Kalibracija je bila opravljena pri L = 17 različnih frekvencah v prej omenjenem 
frekvenčnem območju. Vsaj 10 period tlačnega sinusnega signala je bilo istočasno 
merjenih z RPT in SUT pri vsaki nastavljeni frekvenci fm, m = 1, 2, ..., L. 
Signal iz SUT je bil ojačen kot pri statičnih meritvah. Sledila je pretvorba iz napetosti v 
tlačne enote s pomočjo koeficienta, izračunanega s statično kalibracijo. Amplituda in faza 
sta bili določeni za vsako nastavitev sinusnega signala tlaka, izmerjeno z RPT in SUT s 
prileganjem signala y(t): 
· ·
                                 (21). 
 
Merilna negotovost, ovrednotena na podlagi statične kalibracije, je bila obravnavana kot 
beli šum z varianco σ2 pri dinamični kalibraciji. Kovariančna matrika UΘ se izračuna kot: 
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σ2 = ustat2  
Uθ = (XT∙X)
-1
∙σ2  (22). 
Amplituda in faza se izračunata po enačbi 23: 
 ampl(ωm) =  √𝑨(𝝎𝒎)𝟐  +  𝑩(𝝎𝒎)𝟐, 
 phase(ωm) =  tan-1 (
B(ωm)
A(ωm)
)  (23). 
Njune negotovosti se določijo s kovariančno matriko Uampl,phase z uporabo Monte Carlo 
metode upoštevajoč multivariatno normalno porazdelitev N(θ, UΘ)) s k vzorci: 
amplMC
(k), phaseMC
(k) = f(θ(k)) 
Uampl,phase = cov(amplMC,phaseMC)   (24). 
Frekvenčni odziv, tj. magnitudni odziv M(ω) in fazni odziv φ(ω), se izračunata kot razmerje 





  φ(ωm) = phaseSUT(ωm) - phaseRPT(ωm)      (25). 
Negotovost frekvenčnega odziva določa kovariančna matrika UFRF: 
UFRF = CUCT  (26), 
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      (27). 
Tako pri vsaki merjeni frekvenci f pridobimo magnitudo in fazo s pripadajočimi 
negotovostmi. V preteklih študijah je bil merilni sistem IBP obravnavan kot SOS. 
Frekvenčni odziv SOS opisuje enačba: 
G(ω)= Kpωn
2
(ωn2 - ω2) + 2jδωωn
  (28), 
kjer Kp, δ in ωn = 2πfn označujejo ojačenje, dušenje in lastno krožno frekvenco, ki so 
parametri fizikalnega modela merilnega sistema IBP. Link et al. [83] so predlagali metodo 
za prileganje modela SOS (enačba 28) na frekvenčni odziv, pridobljen z dinamično 
kalibracijo, z uporabo linearne metode najmanjših kvadratov: 
G-1(ω) = S-1(ω)e-jφ(ω) = μ0 + μ12jω - μ2ω
2 = fT(ω)μ 
μ = (μ0, μ1, μ2)
T 











   (29). 
Kovariančno matriko Upars z diagonalnimi elementi kvadratov negotovosti parametrov 
modela Kp, δ, fn izračunamo s pomočjo Monte Carlo simulacij. Kot vhodne parametre 
Monte Carlo metode uporabimo magnitudni in fazni odziv ter kovariančno matriko UFRF. 
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Rezultat so parametri modela SOS in njihove pripadajoče negotovosti. Podroben 
postopek izračuna je opisan v [83]. 
 
4.3.3 Rezultati dinamične kalibracije [89] 
Dinamična kalibracija je bila izvedena s sinusnim tlakom amplitude od vrha do vrha 
vrednosti 40 mmHg. Kalibriranih je bilo šest merilnih sistemov za invazivno merjenje 
krvnega tlaka. Vsaka kombinacija sistema kateter-cevke-pretvornik je bila dinamično 
ovrednotena s parametri SOS modela in njihovimi pripadajočimi negotovostmi, 
izračunanimi po opisanem postopku z enačbami 21–29. Rezultati kalibracije so 
predstavljeni v tabeli 13. 
Z namenom preverjanja ponovljivosti je bil postopek dinamični kalibracije opravljen trikrat 
z vsakim merilnim sistemom. Rezultati analize so pokazali, da je bil standardni odklon 
izračunanih parametrov modela ponovljenih testov skoraj desetkrat manjši od 
izračunanih negotovosti parametrov modela, kar potrjuje zadostno ponovljivost 
dinamične kalibracije. 
Slika 35 prikazuje dobro prileganje modela SOS izmerjenemu frekvenčnemu odzivu  
(r2 > 0.999). Rezultati dinamične kalibracije so večinoma v skladu z dognanji preteklih 
študij [74], [75], [79], [80]. Merilni sistemi IBP z daljšimi cevkami (120 cm) so imeli nižjo 
lastno frekvenco kot sistemi s krajšimi cevkami (15 cm). V nasprotju s prejšnjimi študijami 
se je koeficient dušenja manjšal z dolžino cevk [74], [75]. Vpliv dolžine cevk je najbolj očiten 
pri merilnem sistemu z največjim katetrom (18 G), kjer je bila v primeru uporabe daljše 
cevke vrednost koeficienta dušenja štirikrat manjša in lastna frekvenca dvakrat nižja. 
Velikost katetra tudi vpliva na dinamične lastnosti merilnega sistema IBP. Merilni sistemi 
z večjim katetrom so imeli višjo lastno frekvenco. Pri uporabi 120 cm dolge cevke, se je 
koeficient dušenja zmanjšal z velikostjo katetra, toda v primeru 15 cm dolge cevke je bil 
koeficient dušenja manjši pri IBP sistemu z velikostjo katetra 20 G od tistega z 18 G. 
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Slika 35: Model drugega reda (rumena) se dobro prilega izmerjenemu frekvenčnem odzivu (krožci) 
merilnega sistema IBP [89]. 
 
Tabela 13: Parametri modela drugega reda Kp, δ, fn s pripadajočimi negotovostmi, izračunani za vsako 
preskušano kombinacijo kateter-cevke-pretvornik merilnega sistema. 
Velikost katetra Dolžina cevke Ojačenje Kp Koeficient dušenja δ Lastna frekvenca fn (Hz) 
22G 
15 cm 1.0061 ± 0.0029 0.6389 ± 0.0001 16.07 ± 0.31 
120 cm 1.0071 ± 0.0029 0.4624 ± 0.0001 15.88 ± 0.21 
20G 
15 cm 1.0069 ± 0.0031 0.3720 ± 0.0001 31.49 ± 1.59 
120 cm 0.9919 ± 0.0042 0.2169 ± 0.0001 23.44 ± 0.70 
18G 
15 cm 1.0069 ± 0.0016 0.7086 ± 0.0001 55.11 ± 0.96 
120 cm 0.9901 ± 0.0033 0.1661 ± 0.0001 26.12 ± 1.19 
 
Dinamična kalibracija je bila izvedena v skladu s standardom IEC [8]. Magnitudni in fazni 
odzivi preiskovanih merilnih sistemov IBP so prikazani na sliki 36. Rezultati kažejo, da je 
vseh šest kombinacij izpolnilo zahteve standarda. Magnitudni odziv pri nastavljeni 




Slika 36: Frekvenčni odziv šestih preskušanih merilnih sistemov IBP. Magnitudni (levo) in fazni (desno) 
odziv sta bila določena s parametri fizikalnega modela sistema drugega reda [89]. 
 
 
Slika 37: Magnitudni odziv vseh šestih merilnih sistemov IBP (barvne krivulje). Vrednosti magnitudnih 
odzivov so bile znotraj zahtevanih magnitudnih vrednosti ±3 dB v frekvenčnem območju med 0 Hz in 
10 Hz (črtkano) [89]. 
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Podoben kriterij kot v standardu IEC [8], je Gardner [75] ponazoril z grafom koeficienta 
dušenja v odvisnosti od lastne frekvence, da bi ocenil ustreznost dinamičnih lastnosti 
merilnega sistema. Če je vrednost δ(fn) znotraj ustreznega ali optimalnega območja grafa, 
bo oblika izmerjenega IBP signala točna [75]. Dinamične lastnosti vseh šestih kombinacij 
komponent merilnega sistema IBP so bile prikazane kot točke na grafu na sliki 38 znotraj 
ustreznega območja. 
 
Slika 38: Graf koeficienta dušenja v odvisnosti od lastne frekvence. Področja na grafu označujejo 
ustreznost dinamičnih lastnosti. Če je δ(fn) vrednost v območju podkritičnega dušenja, nadkritičnega 
dušenja ali nesprejemljivosti, bodo izmerjene vrednosti krvnega tlaka netočne. Dinamične lastnosti vseh 
šestih preskušanih merilnih sistemov IBP so bile znotraj ustreznega območja [89]. 
 
4.4 »Prava« vrednost merjenca in izračun dinamične negotovosti IBP 
meritve 
Kalibracijski postopek in preverjanje ustreznosti dinamičnega odziva, opisana v prejšnjem 
poglavju, se ne osredotočata na klinične signale IBP in tudi ne povezujeta merilnih 
rezultatov s ciljno merilno negotovostjo. Pri merjenju je merjenec x(t) vhodni signal 
merilnega sistema. Z zajemanjem se vhodni signal diskretizira in pretvori iz analogne v 
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digitalno obliko, pri čemer nanj vpliva tudi šum ε. Fizikalni model, opisan z enačbo (28), je 
obravnavan kot linearni časovno nespremenljiv sistem (angl. linear time-invariant - LTI). 
Sistem je linearen, če je relacija med vhodnim in izhodnim signalom linearna in jo je 
mogoče opisati z navadno diferencialno enačbo. Za linearne sisteme velja: 
y1(t) = H1{x1(t)} 
y2(t) = H2{x2(t)} 
a1H1{x1(t)} + a2H2{x2(t)} = a1y1(t) +  a2y2(t)   (30) 
Odziv časovno nespremenljivega sistema je neodvisen od trenutka nastopa vhodnega 
signala. Parametri takšnega sistema se s časom ne spreminjajo. Za časovno 
nespremenljive sisteme velja: 
y(t) = H{x(t)} 
y(t - τ) = H{x(t - τ)}  (31) 
Dinamična meritev sistema je opisana z enačbo: 
y[n] = (h ∗ x)[n] + ε[n]  (32) 
kjer h označuje impulzni odziv merilnega sistema [85]. Pri merjenju je vhodni signal 
vzorčen z analogno-digitalnim pretvornikom, zato so razmere v (32) diskretne. Ocena 
merjenca je pridobljena iz poznavanja merilnega sistema kot rezultat dinamične 
kalibracije, npr. z uporabo digitalnega filtriranja. 
Za vrednost šuma IBP signala je bila izbrana vrednost standardnega odklona IBP merjenja 
v statičnih razmerah, predstavljena kot prispevek ponovljivosti pri analizi merilne 
negotovosti v tabeli 12. 
 
4.4.1 Metode 
Predlagani so bili trije pristopi za analizo dinamičnega merjenja in oceno dinamične 
negotovosti: dekonvolucija digitalnih filtrov s končnim impulznim odzivom (angl. Finite 
Impulse Response – FIR) v časovni domeni [85] ter iz nje izhajajoči sekvenčna Monte 
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Carlo metoda [88] in dekonvolucija v frekvenčni domeni z uporabo diskretne Fourierjeve 
transformacije (DFT) [87]. 
Sekvenčna Monte Carlo metoda izvaja FIR dekonvolucijsko metodo z računsko 
optimizirano implenetacijo Monte Carlo simulacij v časovnem prostoru, pri DFT 
dekonvolucijski metodi pa se FIR dekonvolucijska metoda izvaja v frekvenčnem prostoru. 
Metode smo razširili na odlomku merilnih podatkov IBP iz kliničnega okolja. Rezultati 
dinamične kalibracije merilnih sistemov IBP so bili uporabljeni za oceno "prave" vrednosti 
krvnega tlaka merjenca in za izračun merilne negotovosti v dinamičnih pogojih. 
Obdelava podatkov je bila opravljena v PyDynamic [91], programskem paketu za 
dinamično analizo meritev na osnovi GUM in njegovih dodatkov. Programska oprema je 
napisana v programskem jeziku Python in je bila razvita ter validirana s strani PTB, 
Nemčija. 
 
Dekonvolucija FIR filtrov v časovni domeni 
Merilni sistem IBP je obravnavan kot LTI sistem s frekvenčnim odzivom G(ω) (28). Z 
namenom, da korigiramo IBP merilni signal zaradi dinamičnega pogreška, je na merilnih 
podatkih uporabljena dekonvolucija s funkcijo odziva sistema. Zato je FIR digitalni 
dekonvolucijski filter g(ejω/fs) zasnovan kot veriga kompenzacijskega filtra gcomp(ejω/fs) in 











fs )   (33) 
FIR filtri so bili izbrani, ker imajo linearno fazo in ne popačijo faznega odziva ter s tem 
merilnega signala. Kompenzacijski filter je približek inverza merilnega sistema in je 
zasnovan na podlagi metode prileganja najmanjših kvadratov. Koeficienti 
kompenzacijskega filtra b se izračunajo po enačbi: 
b = (XTX)
-1
XTh  (34), 
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kjer je h vektor kompleksnih vrednosti inverza frekvenčnega odziva (22) dolžine 2L, X je 
matrika velikosti 2L x (Lcomp + 1) pridobljena kot: 
X = (Re[X̃T], Im[X̃T])
T
  (35) 
in kjer je m-ta vrstica matrike X̃ velikosti L x (Lcomp + 1) enaka: 
X̃m=(1, e
-jωmfs , …, e
-
jLcompωm
fs )  (36), 
pri čemer L označuje število frekvenc, pri katerih je bila opravljena dinamična kalibracija. 
Lcomp je velikost reda FIR filtra gcomp, ωm pa je krožna frekvenca izračunana v (21). 
Negotovost koeficientov kompenzacijskega filtra je bila izračunana v skladu z GUM S1 in 
je temeljila na negotovosti frekvenčnega odziva merilnega sistema UFRF. Podobno kot v 
(24), je tudi pri izračunu negotovosti koeficientov bila uporabljena Monte Carlo metoda.  
Za izračun negotovosti inverza frekvenčnega odziva Uh je bila uporabljena normalna 
multivariatna porazdelitev N(ampl e-jphase, UFRF). Uh je bila uporabljena za izračun 
negotovosti koeficientov kompenzacijskega filtra ub. 
Ub je kovariančna matrika, v kateri so po diagonali variance negotovosti koeficientov ub 





XT   (37) 
 
Izbran je bil FIR filter šestega reda zaradi majhnega nabora podatkovnih točk 
frekvenčnega odziva. Residuumi na sliki 39 prikazujejo visoko stopnjo prileganja 
frekvenčnega odziva; za magnitudni odziv so razlike v območju ±0.3 %, za fazni odziv pa 
v območju ±0.005 rad. 




Slika 39: Razlika med frekvenčnim odzivom FIR filtra in model IBP sistema 
 
Frekvenčni odziv merilnega sistema je slabljen pri višjih frekvencah, kar pomeni, da se tam 
povečuje magnituda kompenzacijskega filtra. Posledica tega je ojačenje 
visokofrekvenčnega šuma. Zato je predlagan dodatni nizkoprepustni filter z mejno 
frekvenco preseka, ki je višja od relevantnega frekvenčnega območja. V naši študiji je bil 
izbran nizkoprepustni filter visokega reda (N = 100) z mejno frekvenco za 50 Hz višjo od 
lastne frekvence fn (slika 40). Nizkoprepustni FIR filter z linearno fazo je bil zasnovan z 
uporabo tehnike Kaiserjevega okna. Kaiserjevo okno je bilo izbrano, ker omogoča 
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optimalno razmerje glavnega snopa (angl. main lobe) in bočnih nihajev (angl. side lobe) 
tako, da je energija glavnega snopa okoli želene mejne frekvence največja. 
 
Slika 40: Magnitudni odziv nizkoprepustnega FIR filtra visokega reda, ki služi za slabljenje 
visokofrekvenčnega ojačenja kompenzacijskega filtra. 
 
Rezultirajoč frekvenčni odziv F(ω) se izračuna kot: 
  (38) 
kjer je F(ω) = 1 v relevantnem frekvenčnem območju. Zasnovani dekonvolucijski filter za 
merilni sistem IBP je prikazan na sliki 41. 
»Pravo« vrednost merjenca izračunamo kot konvolucijo izmerjene vrednosti, tj. izhodne 
veličine merilnega sistema, y[n] in dekonvolucijskim filtrom g: 
  (39) 
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Slika 41: Rezultat uporabe dekonvolucije FIR filtrov (siva). Kompenzacijski filter je zasnovan kot obratna 
funkcija frekvenčnega odziva (črno) merilnega sistema IBP. Dekonvolucijski filter (črtkano) je kaskada 
kompenzacijskega filtra in nizkoprepustnega filtra, ki poskrbi za slabljenje visokofrekvenčnega šuma [89]. 
 
Če poznamo šum σ izhodnega signala y merilnega sistema, izračunamo ga lahko npr. kot 
negotovost tipa A statične kalibracije, lahko skupaj s koeficienti b in pripadajočimi 
negotovostmi ub kompenzacijskega filtra gcomp izračunamo negotovost merjenca v vsaki 
točki kot: 
   (40), 
 
kjer je yg vektor dimenzije velikosti reda kompenzacijskega FIR filtra gcomp, in Uσ je 
kvadratna matrika velikosti reda kompenzacijskega FIR filtra gcomp, v kateri so po diagonali 
vrednosti variance šuma. Izračun negotovosti merjenca poteka kot okenska funkcija. 
Dokler število meritev n ne doseže velikosti reda kompenzacijskega filtra gcomp, je ocena 
negotovosti merjenca teh nekaj meritev slaba in nepreimerna za nadaljnjo obravnavo. 
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Predstavljeni postopek omogoča uporabo metode dekonvolucijskega filtra v realnem 
času. 
 
Sekvenčna Monte Carlo metoda 
Modeli merilnih sistemov pri analizi dinamičnih meritev so običajno multivariatni in 
visokodimenzionalni. Implementacija Monte Carlo metode z zadostnim številom vzorcev 
v skladu z GUM se uporablja kot orodje za izračun funkcije gostote verjetnosti. V večini 
primerov je to računsko zelo zahtevno. Metoda, ki temelji na ovrednotenju modela 
merilnega sistema (28), v sekvencah rekurzivno propagira diskretni filter (33) kot 
transformacijo modela merilnega sistema in za vsako izračunava gostoto verjetnosti na 
manjšem številu podatkov. Na ta način je občutno zmanjšana potreba po pomnilniškem 
prostoru računalnika, kar se pri najzahtevnejših izračunih odraža tudi v večji hitrosti. 
Podrobnosti sekvenčne Monte Carlo metode, ki je tudi del PyDynamic, so opisane v [88], 
[92]. Rezultat za »pravo« vrednost merjenca je enak kot pri FIR dekonvolucijski metodi. 
 
DFT dekonvolucija v frekvenčni domeni 
Analiza dinamičnih meritev včasih zahteva prikaz merilnega rezultata v frekvenčni 
domeni. Algoritem hitre Fourierjeve transformacije (angl. fast Fourier transform - FFT) je 
bil uporabljen za sekvenčni izračun diskretne Fourierjeve transformacije (angl. discrete 
Fourier transform - DFT) in je običajno orodje, ki se uporablja za obdelavo signalov v 
frekvenčni domeni. Predlagana metoda DFT dekonvolucije v frekvenčnem prostoru za 
oceno vhodnega signala x̂  s pripadajočo negotovostjo se izvaja v petih korakih: 
1.) Merilni rezultat y[n] v (32) se transformira v frekvenčni prostor z uporabo FFT. 
2.) Frekvenčni odziv (25), ki ga dobimo z dinamično kalibracijo in ga opišemo z 
matematičnim modelom (28), se transformira iz magnitudne in fazne oblike v kompleksni 
sistem G(f) pri frekvencah vzorčenja f, za katere je bila implementirana DFT. 
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3.) Kompleksno obliko DFT merilnega signala Y(f) delimo z G(f). 
4.) Rezultat 3.) se pomnoži z Glow(f) – kompleksna oblika modela nizkoprepustnega filtra 
iz (33) pri frekvencah f. 
5. ) Inverzna FFT (IFFT) se uporabi za rezultat 4.). Opisani koraki so povzeti v enačbi: 
x̂ = F-1 (Y(f)
G(f)
Glow(f))  (41) 
Negotovost te metode z oceno vrednosti merjenca se izračuna iz negotovosti 
izmerjenega izhodnega signala in negotovosti merilnega sistema (28) z uporabo 
programskega paketa PyDynamic. Podrobnosti o analizi dinamične negotovosti z 
uporabo DFT dekonvolucije so opisane v [87]. 
Tabela 14 povzema glavne značilnosti uporabljenih metod za izračun »prave« vrednosti 
merjenca in pripadajoče negotovosti. 
Tabela 14: Pregled uporabljenih metod za izračun »prave« vrednosti merjenca in pripadajoče negotovosti. 
Izpostavljene so glavne značilnosti, način uporabe ter prednosti in slabosti. 
  DOMENA NAČIN UPORABE PREDNOST SLABOST 
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4.4.2 Analiza dinamične meritve kliničnega IBP signala [89] 
Metode za določanje "prave" vrednosti merjenca in njegove dinamične negotovosti so bile 
uporabljene na kliničnem merilnem signalu IBP. Določitev vrednosti merjenca in njegove 
negotovosti je bila izvedena za: a.) Dekonvolucijski FIR filter, b.) Sekvenčno Monte Carlo 
metodo in c.) DFT dekonvolucijsko metodo. 
Rezultati uporabe vseh treh metod so predstavljeni na sliki 42, kjer smo kot merilni sistem 
(28) upoštevali kombinacijo 120 cm dolge cevke in katetra velikosti 20 G. Osredotočili smo 
se na tri meroslovne parametre, ki opisujejo kakovost uporabe posamezne metode na 
kliničnem IBP signalu: 1.) točnost sistoličnih in diastoličnih vrednosti, 2.) dinamični 
pogrešek pri merjenju IBP, 3.) dinamična merilna negotovost IBP. 
Kriteriji za kakovost uporabe metode za določitev merjenca so bili preverjeni pri vseh 
šestih kombinacijah merilnega sistema IBP. Napaka izmerjene sistolične in diastolične 
vrednosti krvnega tlaka je bila izračunana kot razlika med vrednostmi izmerjenega in 
ocenjenega signala od vrha do vrha. Ocena merjenca je bila obravnavana kot "prava" 
vrednost signala v smislu reference. Napaka vrednosti SYS in DIA je bila pri vseh treh 
metodah podobna, kar je bilo pričakovano, saj vse tri metode kot vhodne podatke 
uporabljajo enake rezultate dinamične kalibracije. 
Rezultati iz tabele 15 so v skladu z rezultati preteklih študij [74], [75], [79]. Izmerjene 
vrednosti SYS so bile pretirane, kar dokazuje, da se je merilni sistem IBP obnašal kot 
podkritično dušen sistem drugega reda. Prav tako je potrjeno, da slabe dinamične 
lastnosti bolj vplivajo na vrednost SYS kot DIA. V primeru nastavitve IBP z uporabo 120 cm 
dolge cevke in 22 G katetra je vrednost SYS previsoka za 4,7 mmHg. Diastolične vrednosti 
so bile pretirane za manj kot 1 mmHg. V primeru daljše cevke in večjih velikosti katetra 
(18 G in 20 G) je bila vrednost DIA celo prenizka, vendar znova za manj kot 0,5 mmHg. 
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Tabela 15: Točnost vrednosti sistoličnega in diastoličnega krvnega tlaka, pri čemer je ocena merjenca veljala 


















22 15 1,8 0,5 1,8 0,5 1,9 0,5 
120 4,7 0,4 4,7 0,4 4,7 0,4 
20 15 2,1 0,3 2,1 0,3 2,3 0,4 
120 1,9 -0,4 1,9 -0,4 1,9 -0,3 
18 15 1,0 0,4 1,0 0,4 1,0 0,4 
120 0,8 -0,5 0,8 -0,4 1,1 -0,3 
 
Pri analizi dinamičnega pogreška napak je bil preverjen celoten IBP signal, ne samo SYS 
in DIA vrednosti. Ta analiza je bila osredotočena na časovno zakasnitev izmerjenega 
signala in na popačenje oblike IBP signala. Največji dinamični pogrešek je bila ugotovljen, 
ko je bila za oceno merjenca uporabljena metoda DFT (slika 43). 
Toda dinamični pogrešek iz perspektive faznega zamika ni tako pomemben, tudi pri 
pojavu anomalij med monitoringom pacienta ne, saj je vrednost časovne zakasnitve 
zanemarljiva v primerjavi s periodo srčnega ciklusa. Pomembnejše je preverjanje 
popačenja signala, kar je ključnega pomena za nadaljnje odločanje medicinskega osebja. 
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Slika 42: Uporaba metod dekonvolucije FIR filtrov v časovni metodi (modra), sekvenčne Monte Carlo 
metode (zelena) in dekonvolucije v frekvenčnem prostoru z implementacijo diskretne Fourierjeve 
transformacije (črna) za določitev »prave« vrednosti merjenca in pripadajoče negotovosti. Rdeča črtkana 
črta označuje krivuljo izmerjenih vrednosti, prozorno področje pa je območje razširjene dinamične 
negotovosti meritve krvnega tlaka [89]. 
 
Oblika signala IBP je že bila posredno obravnavana s točnostjo SYS in DIA ter z oceno 
ustreznosti dinamičnih značilnosti (slika 37 in 38). Z analizo dinamičnega pogreška je bilo 
za vse kombinacije merilnega sistema IBP dokazano, da zaradi dinamičnih značilnosti 
skoraj ni bilo nobenega popačenja oblike signala. Dokaz za to so nizke vrednosti 
dinamičnega pogreška ter majhne razlike med sistoličnimi in diastoličnimi vrednostmi 
krvnega tlaka meritev in ocene merjenca. Dobre dinamične lastnosti so prikazane na 
sliki 42, kjer sta ocenjeni in izmerjeni IBP signal čisto pokrita. Največji dinamični pogrešek 
je bil izračunan pri uporabi najmanjše velikosti katetra (22 G). Če povzamemo, rezultati, 
prikazani v tabeli 16, kažejo, da imajo merilni sistemi z večjim katetrom in daljšimi cevkami 
manjši dinamični pogrešek. 
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Tabela 16: Minimalne in maksimalne vrednosti dinamičnega pogreška za vseh šest preskušanih kombinacij 


















22 15 -22,3 11,3 -22,3 11,3 -24,7 12,5 
120 -16,6 8,8 -16,6 8,8 -18,9 9,9 
20 15 -7,1 4,2 -7,1 4,2 -9,5 5,5 
120 -6,5 2,5 -6,5 2,5 -8,7 3,8 
18 15 -6,3 4,0 -6,3 4,0 -8,8 5,2 
120 -4,6 1,3 -4,6 1,3 -6,7 2,6 
 
 
Slika 43: Dinamični pogrešek izmerjenega IBP, pri čemer ocenjen signal z uporabo FIR filtrov (modra), 
sekvenčne Monte Carlo metode (zeleno) in DFT dekonvolucije (črna) veljal za »pravo« vrednost [89]. 
 
Dinamična merilna negotovost je bila raziskana na izseku klinične meritve IBP in 
obravnavana kot funkcija časa. Na sliki 42 prozorno področje predstavlja razširjeno 
merilno negotovost (k = 2) okrog korigiranega IBP signala za vsako od treh uporabljenih 
metod. Vrednosti dinamične merilne negotovosti se gibljejo med 0,2 mmHg in 1,8 mmHg. 
Invazivni merilnik krvnega tlaka – dinamična kalibracija s periodičnim signalom 
100 
Vrednosti negotovosti so za vse primere podobne, saj je pri izračunu (40) nastopila enaka 
vrednost šuma σ merilnega signala y. Šum merilnega signala je bil ocenjen kot negotovost 
tipa A statične kalibracije in je znašal 0,16 mmHg. Najmanjša dinamična negotovost je 
bila izračunana za primer merilnega sistema z največjo velikostjo katetra in najkrajšo 
cevko (18 G, 15 cm). Največja negotovost je bila izračunan za primer katetra velikosti 20 
G. V tabeli 17 so povzete najmanjše in največje vrednosti razširjene negotovosti za vseh 
šest preskušenih merilnih sistemov IBP. 
Tabela 17: Minimalne in maksimalne vrednosti dinamične merilne negotovosti za vseh šest preskušanih 
kombinacij merilnega sistema IBP. Vrednosti v tabeli predstavljajo razširjeno negotovost U (k = 2), 


















22 15 0,6 1,1 0,6 1,1 0,6 1,2 
120 0,6 1,0 0,6 1,0 0,6 1,0 
20 15 0,8 1,8 0,8 1,8 0,4 1,2 
120 0,6 1,4 0,6 1,3 0,6 1,2 
18 15 0,2 0,5 0,2 0,5 0,3 0,5 
120 0,6 1,4 0,6 1,4 0,4 1,0 
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Slika 44: Dinamični merilna negotovost merjenca ocenjena z uporabo FIR filtrov (modra), sekvenčne 
Monte Carlo metode (zeleno) in DFT dekonvolucije (črna) [89]. 
 
Z metodama dekonvolucije FIR filtrov in sekvenčne Monte Carlo so bile izračunane 
nekoliko višje (do 0,6 mmHg) vrednosti negotovosti, vendar je bil rezultat zelo podoben ob 
uporabi vseh treh metod. Kombinacije z manjšo velikostjo katetra in daljšimi cevkami so 
imele ocenjeno večjo merilno negotovost. Časovno odvisna merilna negotovost meritve 
IBP je prikazana na sliki 44, in sicer za enako kombinacijo kateter-cevke-pretvornik 
sistema kot na slikah 42 in 43. 
Rezultati meritev so bili podobni pri vseh treh obravnavanih metodah. Metoda DFT 
dekonvolucije ima največjo fazno zakasnitev, kar je bil vzrok za višjo vrednost 
dinamičnega pogreška To je posledica transformacije iz časovnega v frekvenčni prostor 
in obratno, saj pri uporabi FFT in IFFT pride do ponovnega vzorčenja (angl. resampling).  
Merilna negotovost je bila ocenjena z uporabo Monte Carlo metode. Rezultati so pokazali, 
da so vse tri tehnike ocenile podobne vrednosti negotovosti. Kljub temu je bila metoda 
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dekonvolucije FIR filtrov v časovni domeni izbrana kot najbolj obetavna za uporabo v 
kliničnem okolju, saj jo je mogoče izvajati v realnem času. Ostali predstavljeni metodi, DFT 
dekonvolucija v frekvenčni domeni in sekvenčna Monte Carlo metoda, sta kljub temu 




5 Meroslovna analiza kliničnega merjenja 
Meritve fizioloških parametrov v kliničnem okolju predstavljajo najbolj kritična merjenja z 
uporabo biomedicinske instrumentacije. Tipičen primer je nadzor pacienta na oddelku 
intenzivne nege. Pogosto so tamkajšnji pacienti pod anestezijo. Z monitoringom pacienta 
so nadzorovane funkcije vitalnih organov. Nadzor pacienta vključuje zvezne meritve 
naslednjih fizioloških parametrov: 
o srčni utrip; 
o delovanje srca (EKG): 
o krvni tlak; 
o telesna temperatura; 
o oksigenacija krvi; 
o hitrost in globino dihanja. 
Naprava za nadzor pacienta poleg merjenja in prikaza merilnih rezultatov omogoča tudi 
alarmiranje medicinskega osebja. Na napravi lahko nastavimo kritične mejne vrednosti 
posameznih parametrov. Če so vrednosti parametra zunaj mejnih, naprava alarmira 
medicinsko osebje [93]. To je zelo priročno, saj je običajno na oddelkih intenzivne nege več 
pacientov kot medicinskega osebja in zato osebje ni ves čas ob hospitaliziranih bolnikih. 
Ker gre za zvezno zajemanje vrednosti fiziološkega parametra, veliko merilnih metod 
zahteva invazivnost (npr. IBP) ali pa je senzorski del namenjen zaznavanju biopotencialov 
na površini telesa (npr. EKG). Pri takšnih meritvah je galvanska ločitev med pacientom in 
napajalnim delom merilne instrumentacije ključna za zagotovitev pacientove varnosti. 
Določene so stroge zahteve po plazilni razdalji (angl. creepage distance) in odvodnem 
toku (angl. leakage current). Zahteve po pacientovi varnosti so predpisane v standardu 
IEC 60601 [8]. 
5.1 Merilni sistem, uporabljen v kliničnem okolju 
Za zagotovitev sledljivosti kliničnih merjenj z biomedicinsko instrumentacijo smo za 
primer invazivnega merjenja krvnega tlaka implementirali rezultate kalibracije, ki smo jih 
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predstavili v prejšnjem poglavju. Osnova merilnega sistema je še vedno kombinacija 
kateter-cevke-pretvornik. 
V primeru kliničnih meritev je zaradi strožjih zahtev prišlo do manjših modifikacij pri 
uporabi merilne opreme, predvsem z vidika izolacije pacienta oz. galvanske ločitve 
visokonapetostnih naprav in pacienta. 
V primeru kalibracije je bil merilni sistem IBP napajan s strani laboratorijskega usmernika. 
V primeru kliničnega testa pa je bil kalibriran merilni sistem IBP napajan s strani naprave 
za nadzor pacienta (Infinity Delta, Dräger, Nemčija), ki ustreza zahtevam standarda 
IEC 60601-1 [6]. Napajanje je bilo omogočeno s pomočjo posebnega razdelilnega Y-kabla. 
Merjenje invazivnega krvnega tlaka je potekalo vzporedno z merilnim sistemom, 
predstavljenim v prejšnjem poglavju, in standardnim merilnim sistemom, ki vključuje 
napravo za nadzor pacienta (slika 45). 
 
 
Slika 45: Shema postavitve merilnih naprav za klinično merjenje. 
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Zaradi zahtev po izolaciji pacienta je bilo potrebno poiskati alternativo za napajanje 
modula in računalnika s kartico za zajemanje podatkov. IEC standard glede merjenja 
invazivnega krvnega tlaka določa najstrožje zahteve za izolacijo pacienta, saj obstaja 
potencialna nevarnost preboja napetosti in s tem neposredne električne povezave s 
srcem preko krvi in mostiča pretvornika. 
Druga izdaja standarda takšne naprave kategorizira kot tip CF, medtem ko tretja izdaja 
opisuje zahteve kot zaščita operaterja (angl. Means Of Operator Protection - MOOP) in 
zaščita pacienta (angl. Means of Patient Protection). Zahteve za IBP meritev so izolacija 
pacienta 4000 V, plazilna razdalja 8 mm in odvodni tok, manjši od 10 μA [6]. Napajalnik 
računalnika in laboratorijski usmernik nista narejena po IEC standardu, zato je bilo kot 
alternativa izbrano baterijsko napajanje (slika 46). 
  
Slika 46: Shema uporabljene opreme in izvedba izolacijske varnosti pacienta 
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5.1.1 Naprava za nadzor pacienta 
Naprava za nadzor pacienta Dräger Infinity Delta je bila preskušena pred uporabo v 
kliničnem okolju (slika 47). Preverjena je bila stabilnost napajanja IBP pretvornika, ki je bila 
izračunana kot standardni odklon. Bila je manjša od 100 μV pri vrednosti napetosti 
4,0138 V z 12-urnim testom.  
Pri statični kalibraciji naprave je bila največja vrednost merilnega pogreška ±2 mmHg. 
Naprava za nadzor pacienta je bila preverjena tudi dinamično. Rezultati so pokazali, da je 
mejna frekvenca (> 250 Hz) same naprave veliko višja od relevantnega frekvenčnega 
območja. Frekvenca vzorčenja naprave je 1 kHz. Infinity Delta ima tudi možnost 
analognega izhoda. 
 
Slika 47: Preskušanje naprave za nadzor pacienta Dräger Infinity Delta. 
 
5.1.2 Modul za ojačenje in izolacijo 
V prejšnjem poglavju smo kratko opisali modul, ki smo ga pri kalibraciji uporabili za 
ojačenje signalov iz tlačnega pretvornika IBP. Modul sicer ni bil certificiran, vendar je bil 
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zasnovan v skladu s standardom IEC 60601-1 tako, da omogoča električno izolacijo 
pacienta. 
Ojačevalni del modula temelji na uporabi instrumentacijskega ojačevalnika INA114 (Texas 
Instruments, ZDA). Faktor ojačenja IBP signala je bil 100. Modul je imel vgrajen 
nizkoprepustni RC filter z mejno frekvenco 480 Hz. 
Galvanska ločitev je temeljila na uporabi izolacijskega ojačevalnika AD210 (Analog 
Devices, ZDA). Ta ojačevalnik je bil izbran, ker je pogosto uporabljen za namen pacientove 
izolacije v medicinskih napravah. Shema modula je prikazana na sliki 48. 
 
Slika 48: Shema elektronskega vezja modula za ojačenje in izolacijo. 
 
Na vhodu modula je BNC konektor, na izhodu pa je D-SUB9 konektor (slika 49, zgoraj). 
Izhod modula gre naprej na kartico za zajemanje podatkov. Ohišje škatlice je kovinsko 
zaradi zmanjšanja elektromagnetnih vplivov (slika 49, spodaj). 
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Slika 49: Elektronsko vezje (zgoraj) in kovinsko ohišje (spodaj) modula za ojačenje in izolacijo. 
 
5.2 Klinične meritve 
Klinične meritve so potekale na Oddelku intenzivne nege bolnišnice Sankt-Gertrauden 
Krankenhaus v Berlinu, Nemčija. Pri vsakem pacientu so bile opravljene 3 ponovitve 
100-sekundnegamerjenja IBP. Slika 50 prikazuje postavitev merilnega sistema v 
kliničnem okolju. Meritve so bile opravljene na devetih pacientih različnega spola, starosti 
in zdravstvenega stanja. Pri monitoringu pacientov na intenzivni negi so uporabljali enak 
klinični tlačni pretvornik CODAN DPT-6000 (slika 51Slika 51). Zaradi pogojev dela ni bilo 
mogoče zajemati signal iz analognega izhoda naprave za nadzor pacienta. Primerjava 





Slika 50: Merjenje IBP v kliničnem okolju. 
5.2.1 Merjenci 
Klinična merjenja krvnega tlaka so bila opravljena na devetih merjencih. Pet merjencev je 
bilo ženskega, štirje pa moškega spola. Starostni razpon merjencev je bil med 42 in 87 
leti. Štirje merjenci so bili v nezavestnem stanju in so dihali s pomočjo aparatov. 
Invazivno merjenje krvnega tlaka je bilo izvedeno s štirimi različnimi kombinacijami 
katetra in cevk. Sedem merjencev je imelo vstavljeno kanilo velikosti 20 G, od tega jih je 
pet imelo nameščeno cevko dolžine 15 cm, dva pa 120 cm. Eden merjenec je imel za 
merjenje krvnega tlaka vstavljeno kanilo velikosti 18G in nameščeno cevko dolžine 
120 cm. Krvni tlak merjenca 6 je bil merjen s pomočjo katetra 22G in cevke dolžine 15 cm. 
V tabeli 18 so zbrani demografske značilnosti, zdravstveno stanje ter uporabljena 
kombinacija katetra in cevke.  
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Tabela 18: Opis merjencev glede na demografske značilnosti, zdravstveno stanje in uporabljeno 
kombinacijo katetra in cevke. Senzor krvnega tlaka je bil za vse merjence enak. 
Merjenec Spol Starost Zavesten? Kateter Dolžina cevke 
1 M 76 let NE 20 G 120 cm 
2 Ž 87 let NE 20 G 15 cm 
3 M 75 let NE 18 G 120 cm 
4 Ž 47 let DA 20 G 15 cm 
5 Ž 55 let DA 22 G 15 cm 
6 M 69 let DA 20 G 15 cm 
7 Ž 42 let DA 20 G 120 cm 
8 M 69 let NE 20 G 15 cm 
9 Ž 83 let DA 20 G 15 cm 
 
 




5.2.2 Rezultati kliničnih meritev krvnega tlaka 
Tabela 19 vsebuje rezultate kliničnih meritev krvnega tlaka. Rezultati so ovrednoteni s 
povprečnimi vrednostmi sistoličnega in diastoličnega tlaka ter z največjo razliko od 
povprečne vrednosti (SYS ± ΔmaxSYS, DIA ± ΔmaxDIA). Opazimo lahko raznolikost krvnega 
tlaka med merilnimi subjekti, tako po povprečnih vrednostih kot tudi po nihanju. Najvišja 
izmerjena vrednost SYS je bila 184,2 mmHg, najnižja pa 106,3 mmHg. Vrednosti 
sistoličnega tlaka so nihale največ ±9,8 mmHg), najmanj pa ±2,3 mmHg. Povprečne 
vrednosti DIA so se gibale med 57,8 mmHg in 81,7 mmHg, nihanja pa med ±1,9 mmHg 
in ±5,9 mmHg. 
Tabela 19: Rezultati kliničnih meritev. 
Merjenec HR (min-1) SYS (mmHg) DIA (mmHg) 
1 76,1 ± 3,9 128,4 ± 5,8 73,9 ± 2,1 
2 109,2 ± 1,5 181,3 ± 6,0 70,1 ± 2,8 
3 88,1 ± 2,7 139,1 ± 9,8 71,0 ± 4,8 
4 62,7 ± 2,6 106,3 ± 7,1 57,8 ± 5,9 
5 91,3 ± 5,6 162,5 ± 7,6 63,5 ± 4,5 
6 86,9 ± 1,9 152,6 ± 2,3 70,2 ± 1,9 
7 98,9 ± 3,8 155,3 ± 4,1 81,7 ± 3,0 
8 84,4 ± 2,0 150,7 ± 4,9 68,9 ± 3,8 
9 99,9 ± 4,2 184,2 ± 7,5 69,8 ± 2,7 
 
Poleg vrednosti krvnega tlaka smo z obdelavo signala določili tudi frekvenco srčnega 
utripa (angl. heart rate - HR) z namenom preverjanja povezave med vrednostjo krvnega 
tlaka in frekvence srčnega utripa. Slika 52 prikazuje ovojnico signala krvnega tlaka za 
določitev frekvence srčnega utripa. Vrednosti frekvence srčnega utripa so bile med 
62,7 min-1 in 109,2 min-1. Vrednosti HR so nihale med ±1,5 min-1 in ±5,9 min-1. 
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Slika 52: Prikaz ovojnice za določitev frekvence srčnega utripa iz signala krvnega tlaka. 
 
Analizirana je bila tudi oblika signalov (slika 53). Iz morfološke analize signalov vidimo 
anomalijo pri merjencu 5. Oblika signala kaže na bolezensko stanje merjenca. 
 
5.2.3 Meroslovna analiza kliničnih meritev krvnega tlaka 
Na podlagi rezultatov prejšnjega poglavja smo se pri meroslovni analizi kliničnih meritev 
krvnega tlaka odločili za FIR dekonvolucijsko metodo. Uporabljene kombinacije sistema 
kateter-cevke-pretvornik pri kliničnih meritvah (tabela 18) imajo dobre dinamične lastnosti, 
kar je bilo pokazano v poglavju 4.3. To se je izkazalo tudi pri uporabi metod za določitev 
»prave« vrednosti merjenca in pripadajoče negotovosti na primeru izseka signala IBP. 
Zato smo predpostavljali majhno razliko med izmerjenimi vrednostmi in izračunanimi 
»pravimi« vrednostmi kliničnih meritev krvnega tlaka. Rezultati analize so zbrani v tabeli 






Slika 53: Oblike izmerjenih signalov krvnega tlaka za vsakega merjenca. Številka na posameznem grafu 
označuje merjenca. Opazimo lahko raznolikost signalov, tako po vrednostih sistoličnega in diastoličnega 
tlaka, po periodi signala, kot tudi po vsebnosti harmoničnih komponent, kar se odraža na obliki signala. 
 
Pri signalu merjenca 5 je bila razlika med izmerjeno in »pravo« vrednostjo  
-66,5 mmHg za sistolični in 0,8 mmHg za diastolično vrednost tlaka. Dinamični pogrešek 
krvnega tlaka je bil ±120 mmHg, merilna negotovost pa se je gibala med 0,4 mmHg in 
3,7 mmHg. To kaže na nadkritično dušenje, saj je bila izmerjena vrednost SYS premajhna. 
Merjenec 5 imel vsajen kateter velikosti 22G in nameščeno cevko dolžine 15 cm. Rezultati 
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dinamične kalibracije so pokazali, da je dinamika merilnega sistema ustrezna, vendar je 
na meji nadkritičnosti (slika 38). 













1 0,5 0,4 1,5 -3,5 0,4 0,7 
2 2,4 0,4 4,5 -10 0,4 1,2 
3 1,8 0,3 2 -2,5 0,3 0,7 
4 0,9 0,3 2 -4 0,4 1,3 
5 -66,5 0,8 120 -120 0,4 3,7 
6 2,2 0,4 4,5 -7,5 0,4 1,0 
7 0,1 -0,7 2 -7,5 0,3 0,8 
8 1,8 0,4 3,5 -6 0,4 1,0 
9 2,7 0,4 5 -13 0,3 1,2 
 
Rezultati meritev ostalih merjencev se bistveno ne razlikujejo od »pravih« vrednosti. 
Razlika med izmerjeno in ocenjeno vrednostjo SYS je bila med 0,1 mmHg in 2,7 mmHg, 
razlika med izmerjeno in ocenjeno vrednostjo DIA pa med -0,7 mmHg in 0,8 mmHg. 
Dinamični pogrešek se je gibal med vrednostmi -13 mmHg in 5 mmHg. Ker je bil ocenjen 
šum enak za vse meritve, so bile izračunane tudi podobne vrednosti merilne negotovosti 
(med 0,3 mmHg in 1,3 mmHg). 
Rezultati so prikazani tudi na grafih 54 in 56. Primerjane so bile razlike izmerjene in 
ocenjene vrednosti, dinamični pogrešek in dinamična merilna negotovost za merjenca 5, 
z anomalijami v signalu, in merjenca 6, kot predstavnika ostalih izmerjenih signalov. 





Slika 54: Razlika med izmerjeno vrednostjo in ocenjeno »pravo« vrednostjo signala IBP za merjenca 6 
(zgoraj, zeleno) in merjenca 5 (spodaj, rdeče). 
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Slika 56: Primerjava dinamične merilne negotovosti za merjenca 6 (levo) in merjenca 5 (desno). 
 
Slika 57: Primerjava rezultata FFT analize za merjenca 6 (levo) in merjenca 5 (desno). 
 
Cilj raziskave je interpretacija rezultatov v smislu odločanja s strani medicinskega osebja 
kot uporabnika merilnega procesa. Iz signalov invazivno merjenega krvnega tlaka je 




6 Generični postopek za zagotavljanje sledljivosti do SI v 
biomedicinski merilni instrumentaciji 
Predstavljeni kalibracijski postopki za zagotavljanje sledljivosti do SI so bili prikazani za 
merjenje fizioloških parametrov, vendar je postopek možno posplošiti za vse primere 
merjenj z biomedicinsko merilno instrumentacijo. 
Generični postopek za zagotavljanje sledljivosti do mednarodnega sistema enot SI v 
biomedicinski merilni instrumentaciji je sestavljen iz štirih korakov: 
1. SPOZNAVANJE MERJENCA 
Informacije o merjencu so ključne za zagotovitev sledljivosti do SI. Če želimo opraviti 
postopek kalibracije in izračunati merilno negotovost biomedicinske merilne 
instrumentacije, je potrebno imeti odgovore na naslednja vprašanja: 
o Kakšno je fiziološko ozadje merjenega fenomena? 
o Katero veličino merimo? 
o Ali zanjo poznamo standardne postopke za kalibracijo in preskušanje? 
o Kakšne so lastnosti merilnega signala? 
o Kolikšno je merilno območje? 
o Kolikšno je frekvenčno območje? 
o Kakšna je dostopnost merjenca? 
o Za katero merilno metodo gre? 
o Kateri tip senzorja se uporablja? 
 
2. PRIPRAVA TESTNE OPREME 
Pri pripravi testne in kalibracijske opreme nam informacije o merjencu zelo pomagajo. Na 
podlagi merilne veličine preverimo zahteve domenskih standardov in priporočil ali 
standardov sorodnih veličin. V omenjenih dokumentih so opisani testni postopki in 
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zahtevana ustrezna referenčna merilna oprema, kakor tudi drugi pripomočki za izvedbo 
preskušanja. 
Če za merjeno veličino ne obstajajo standardi, izberemo standard sorodne fizikalne 
veličine in ga prilagodimo za biomedicinsko merilno aplikacijo na podlagi podatkov, 
pridobljenih s spoznavanjem merjenca. Že v tem koraku je dobro poznati tudi zahteve po 
ciljni merilni negotovosti s strani uporabnika meritev, saj lahko že pred kalibracijskim 
postopkom opravimo teste in simulacije. 
 
3. KALIBRACIJA 
Kalibracija mora biti opravljena z referenčno merilno opremo, ki je sledljiva do osnovnih 
enot SI in za katero so izdani veljavni kalibracijski certifikati s strani akreditiranih 
kalibracijskih laboratorijev. Ker so merilni signali v kliničnem okolju pri merjenju z 
biomedicinsko instrumentariju večinoma stohastični, je poleg statične potrebno opraviti 
še dinamično kalibracijo. 
Statična kalibracija poteka pri kontroliranih statičnih pogojih; kalibracijski signal je časovno 
neodvisen. Najprej s statično kalibracijo določimo občutljivost merilnega sistema. V 
primeru biomedicinske merilne instrumentacije je to zelo pomemben parameter, saj 
večina za senzorski del uporablja pretvornik. Pri statični kalibraciji identificiramo 
parametre, kot so ponovljivost, nelinearnost, histereza, vplivne veličine in skupaj s 
prispevki negotovosti uporabljene referenčne merilne opreme izračunamo merilno 
negotovost pri statičnih pogojih. 
Pri dinamični kalibraciji je merjena veličina funkcija časa. Kalibracijski signal je 
determinističen. Glede na informacije o merjencu se odločimo, ali bo kalibracija potekala 
s periodičnim ali aperiodičnim signalom. Zagotovljena mora biti ponovljivost 
kalibracijskega postopka v dinamičnih razmerah. Na podlagi fizikalnega ozadja merjene 
veličine določimo matematični model merilnega sistema. Pri določanju parametrov 
modela in njihovih negotovosti upoštevamo tudi rezultate statične kalibracije. Dinamični 
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model merilnega sistema je lahko predstavljen s prenosno funkcijo, sistemom stanj ali 
frekvenčnim odzivom, odvisno od izvedbe kalibracije. 
 
4. IMPLEMENTACIJA REZULTATOV KALIBRACIJE V KLINIČNO OKOLJE 
Poznavanje matematičnega modela merilnega sistema nam omogoča korekcijo 
merilnega pogreška, ki je na primer posledica slabših dinamičnih lastnosti. Predstavljena 
je bila metoda uporabe filtrov, ki so zasnovani kot inverz modela merilnega sistema na 
želenem frekvenčnem območju. Na ta način izračunamo »pravo« vrednost merjenca. 
Izvedba korekcije tudi vnaša vir negotovosti, ki ga je potrebno oceniti. 
Zaradi narave merjenca in omejenega števila merilnih točk je za izračun merilne 
negotovosti merjenj z biomedicinsko merilno instrumentacijo priporočena uporaba 
Monte Carlo metode. Na podlagi izbire matematičnega modela sistema in znanih 
porazdelitev verjetnosti kalibracijskih signalov je mogoče določiti gostoto verjetnosti 
merilnega rezultata. Ta se uporabi pri izračunu parametrov modela in njihovih 
pripadajočih negotovosti. 
Z metodo, kot je predstavljena tehnika dekonvolucije filtrov, je poleg že omenjene korekcije 
omogočena tudi ocena negotovosti vsake izmerjene meritve. Kot post-obdelavo merilnih 
podatkov lahko uporabimo dekonvolucijo filtrov v frekvenčnem prostoru, ki temelji na 
diskretni Fourierjevi transformaciji. Priporočena tehnika za določitev merjenca in njegove 
merilne negotovosti v kliničnem okolju pri merjenju s kalibriranim merilnim sistemom je 
dekonvolucija FIR filtrov v časovni domeni, ki omogoča implementacijo v realnem času. 
V primeru biomedicinskih merjenj, kjer je zahteva po ciljni negotovosti manj stroga, je 
primerna tudi metoda »najslabšega možnega« scenarija, pri kateri je predpostavljena 
pravokotna porazdelitev negotovosti modela merilnega sistema, zato so negotovosti 
parametrov modela večje. Tudi ta tehnika za izračun negotovosti uporablja Monte Carlo 
metodo, korekcija pa je prav tako izvedena z inverzom modela merilnega sistema. 
  






Raziskovanje v okviru doktorske disertacije je bilo osredotočeno na ožje področje merjenja 
fizioloških parametrov. Potrebno je bilo spoznati fiziološke procese in analizirati merilne 
metode za merjenje fizioloških parametrov. Meroslovno ovrednotenje biomedicinske 
merilne instrumentacije je podrobno obravnavalo merilnike prevodnosti kože, klinične 
termometre za zvezno merjenje in invazivne merilnike krvnega tlaka. 
Merjenje prevodnosti kože je v kliničnem okolju sodobnejša tehnika, ki pa se vse bolj 
uporablja. Na področju merjenja prevodnosti kože ni predpisanih standardov, ki bi 
podrobno obravnavali delovanje in zahteve po varnosti merilnikov prevodnosti kože. V 
okviru doktorske disertacije je bil razvit postopek za metrološko ovrednotenje meritve 
prevodnosti kože, ki se navezuje na kalibracijo in preskuševanje naprav za merjenje 
sorodne fizikalne veličine, električne upornosti. Merilniki prevodnosti kože so bili kalibrirani 
v statičnih pogojih. 
Klinični termometer za zvezno merjenje in invazivni merilnik krvnega tlaka sta bila 
preskušena v skladu z mednarodnimi standardi. Izvedena je bila kalibracija v statičnih in 
dinamičnih pogojih. Pri dinamični kalibraciji termometra je bil časovno odvisen 
kalibracijski signal aperiodičen (enotina stopnica), pri kalibraciji merilnika krvnega tlaka pa 
periodičen (sinusna funkcija). V obeh primerih je bil določen matematični model merilnega 
sistema, ki je bil ključen pri izračunu dinamičnega pogreška in oceni merilne negotovosti 
dinamične meritve. 
Analiza virov merilne negotovosti je bila narejena za vse tri obravnavane primere, kjer so 
bili podrobneje raziskani dominanti prispevki. Kalibracijski postopki so bili opravljeni z 
referenčno opremo, ki je sledljiva vse do SI. V primeru dinamičnih meritev je bila ocena 
negotovosti kompleksnejša. Uporabljena je bila Monte Carlo metoda za izračun gostote 
verjetnosti merilnih rezultatov in negotovosti parametrov modela merilnega sistema. 
Analiza kalibracije v statičnih in dinamičnih pogojih je omogočila celovito interpretacijo 
merilnih rezultatov s podatki o izmerjeni vrednosti, enoti, merilnem pogrešku ali njegovi 
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korekciji, merilni negotovosti in intervalu zaupanja. Takšen rezultat je ob uporabi ustrezne 
kalibracijske opreme sledljiv do mednarodnega sistema enot. 
Za vse obravnavane primere biomedicinske merilne instrumentacije je bila izvedena 
študija primera, ki je rezultate meroslovnega ovrednotenja meritev obravnavala iz vidika 
praktične uporabe in doseganja ciljne merilne negotovosti, zahtevane s strani uporabnika. 
Za primer invazivnega krvnega tlaka je bila pokazana implementacija rezultatov kalibracije 
na kliničnem signalu. Predlagana je bila uporaba tehnike dekonvolucije filtrov v časovni 
domeni, ki v realnem času omogoča korekcijo merilnega rezultata zaradi slabih 
dinamičnih lastnosti in izračun negotovosti. 
Raziskovano je bilo področje kliničnih merjenj, kjer sta se na podlagi kalibracijski rezultatov 
določila pogrešek merjenja krvnega tlaka in pogrešek določitve ključnih parametrov. Cilj 
raziskave je obravnava merilnega rezultata v smislu ustreznosti nadaljnjega odločanja 
medicinskega osebja na podlagi izmerjene informacije. Uporabljena sta bila standardni 
klinični merilni sistem, ki je vključeval napravo za nadzor pacienta, in merilni sistem, ki je 
bil statično in dinamično kalibriran. Na oddelku intenzivne nege so bile opravljene meritve 
invazivnega krvnega tlaka na devetih pacientih. 
Dodatno je bil predstavljen pomen varnosti pacienta. Razvit je bil modul za ojačenje 
fizioloških signalov in izolacijo pacienta v skladu s standardom, ki predpisuje osnovne 
zahteve za pacientovo varnost. 
V okviru disertacije smo se ukvarjali s fiziološki parametri, ki imajo fizikalno ozadje. 
Predstavljene metode zagotavljanja sledljivosti do mednarodnega sistema enot bi lahko 
preverili tudi na biomedicinski instrumentaciji za merjenje biokemičnih parametrov (npr. 
merjenje vsebnosti sladkorja v krvi), kar bo tematika nadaljnjih raziskav. V okviru naloge bi 
lahko bolj sodelovali z medicinskim osebjem, predvsem iz vidika interpretacije merilnih 




Izvirni prispevki k znanosti 
 Postopek metrološkega ovrednotenja merjenja prevodnosti kože z 
upoštevanjem različnih virov merilne negotovosti. 
 
 Analiza problematike dinamične kalibracije biomedicinske merilne 
instrumentacije s poudarkom na merilnikih fizioloških parametrov in analiza 
rezultatov dinamične kalibracije kot prispevkov k popolnemu merilnemu 
rezultatu. Dinamična kalibracija je prikazana za klinični termometer ter za 
invazivni merilnik krvnega tlaka. 
 
 Metoda za določanje prave vrednosti merjenca in njegove negotovosti za 
primer invazivnega merjenja krvnega tlaka. Kot posledica dinamične 
kalibracije sta določeni korekcija in negotovost za klinično meritev. 
Uporabljene so dekonvolucija FIR filtrov v časovni domeni, sekvenčna Monte 
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a b s t r a c t
Electrodermal activity is a frequently measured physiological response in various applica-
tions. It is also being increasingly used in clinical applications. Numerous published papers
report results of skin conductance measurements in absolute values, but few are concerned
with the quality of results. This paper describes a procedure for metrological evaluation of
skin conductance measurement. Three commercial devices for measuring skin conduc-
tance were calibrated by comparison with a precision digital ohmmeter used as a refer-
ence. Combined measurement uncertainty of skin conductance meters was calculated by
means of uncertainty of reference instrument and uncertainties due to measurement
repeatability, reproducibility, resolution and environmental condition. Additionally, a pro-
cedure for evaluation of the effect of electrode displacement and electrode gel was shown.
A model of finger skin conductance profile was build. Measurement uncertainty analysis
showed that contributions due to resolution and sensitivity of the measuring device, usu-
ally obtained from specifications, are negligible when compared to uncertainty of measur-
ing method. Our results indicate that measurement uncertainty does not meet target
uncertainty requirements for certain applications.
 2013 Elsevier Ltd. All rights reserved.
1. Introduction
Skin conductance also known as galvanic skin response
or psychogalvanic reflex, is method of exosomatic record-
ing of electrodermal activity by applying external current
to the skin [1]. Electrodermal activity is a physiological
parameter depending on sweat gland activity. Since sweat
gland activity is controlled by the sympathetic nervous
system, skin conductance measurement is used as an indi-
cator of psychophysiological arousal.
Skin conductance measurement is most frequently used
in psychology, particularly to evaluate emotional arousal
[2,3]. It is also used in studies on stress evaluation [4–6]
and driver workload [7,8]. It is part of polygraph interroga-
tion methods used in criminology [9]. In psychopathology,
skin conductance was reported to predict symptoms of
schizophrenia [10,11], instability during relaxation in panic
disorder [12], development of anxiety [13], and defensive
response of phobic patients [14]. In neurology, it was mea-
sured in studies of suppression of skin response in brain
infarction [15], altered decision-making in multiple sclero-
sis patients [16], lack of psychophysiological response to
failure of children with attention-deficit hyperactivity-
disorder (ADHD) [17], lower electrodermal response to
significant stimuli of patients with brain damage [18],
impaired fear conditioning in Alzheimer’s disease [19], face
recognition disorder of patients with Capgras delusion [20],
and enhanced psychophysiological response to pain-
related words in chronic pain patients [21]. Additionally, skin
conductance measurement has been used for evaluation of
stroke rehabilitation [22], early detection of cystic fibrosis
[23], characterization of the sympathetic arousal in autism
[24], reducing seizure frequency in epilepsy [25], investi-
gating depressive symptoms in hyperthyroid patients
[26], assessment of food-induced arousal in anorexics
[27], detecting processing deficit in emotional reactivity
of patients with alexithymia [28], and in alcohol, nicotine
and cannabis substance dependence research [29]. It was
also proposed as a promising tool in treatment evaluation
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of hyperhidrosis [30] and diabetes [31]. Recently, it has also
seen use in the entertainment industry [32,33].
Fig. 1 shows the basic principle of skin conductance
measurement. In terms of electrical measurements and
calibration, it is considered to be a 2-wire resistance mea-
surement. Direct-current voltage U is applied between two
electrodes [1,34]. Current I is measured by a voltmeter as
the voltage drop on resistor R connected in series with
the skin. Skin conductance is the ratio of current I and volt-
age U. The problematic issues of skin conductance mea-
surement include choice of measuring site, electrode
material, contact resistance between electrode and skin,
and applied voltage. Recommended measuring sites for
bipolar measurement of skin conductance are distal and
intermediate phalanges of fingers, palm (tenar and hypote-
nar), upper arm, plantar surface of foot [1,6,34–36]. It is
also recommended that the electrodes are placed on the
same arm or leg to avoid disturbances caused by motion
artifact. To achieve better contact between the skin and
the electrodes, it is recommended to use electrodes made
from silver–silver chloride (Ag/AgCl) with recommended
contact area of 1 cm2 [1,34,35]. Use of electrolyte gel (usu-
ally 0.05 M NaCl solution) is also recommended [1,34–36].
Recommended applied direct-current voltage is 0.5 V,
which is the most commonly used applied voltage in com-
mercial skin conductance meters [34,35].
To our knowledge there is no published research
discussing skin conductance measurements from the
metrological point of view in terms of a complete measure-
ment result. Namely, a complete measurement result is not
only consisting of the measured value, corresponding unit
but also includes the information about the uncertainty of
the measurement [37]. Manufacturers of commercial skin
conductance measurement devices usually give only infor-
mation on the measuring range, resolution and sensitivity
of the measuring instrument. The product specifications
contain no data on measurement accuracy, measuring er-
ror or measurement uncertainty. Assuming only the reso-
lution and sensitivity of the measuring device can be
considered as measurement uncertainty is highly mislead-
ing and incorrect in principle (although commonly per-
ceived). By rule of a thumb, resolution and sensitivity can
indeed represent theoretically lowest possible measuring
uncertainty, but at least repeatability of the measurement
needs to be added to them. With metrological evaluation,
like presented in this paper, all major uncertainty contri-
butions are identified, evaluated and estimated. By adding
the contributions the resulting combined measuring
uncertainty of the measurement can be calculated. Thus
establishing traceability to the International system of
units SI. It enables accuracy, reliability and comparability
of measurement results of various laboratories throughout
the world. This is doubly important since skin conductance
measurements are increasingly used in clinical applica-
tions and thus help physicians make important decisions
about patient diagnosis and treatment. Requirements of
medical staff and psychologists are reflected in the target
uncertainty, which is defined as the upper limit of mea-
surement uncertainty and determined based on the in-
tended use of measurement results. In case of skin
conductance, 0.05 lS can be considered as the target
uncertainty. This value is used in signal processing of skin
conductance measurements as the lowest value for skin
conductance response determination [1,3,5,36]. Skin con-
ductance response represents a phasic electrodermal activ-
ity. It is defined as significant fast fluctuation of skin
conductance with amplitudes 0.05 lS or higher perceived
less than 3 s after stimulus occurrence.
Measurement uncertainty generally consists of three
major parts: uncertainty of measuring instrument, mea-
suring method and measurement environment [38].
Almost all papers discussing skin conductance mea-
surements describe the measurement results in absolute
terms using an appropriate measurement unit (in the case
of skin conductance, most commonly lS – microSiemens),
but accuracy and consequently reliability of reported mea-
surement results is seldom questioned and investigated
[6]. When comparing reported measurement results, abso-
lute values of skin conductance are compared. However,
reliability of such comparison is questionable if informa-
tion about measuring error and measurement uncertainty
is not known. Metrological evaluation of skin conductance
measurement is necessary for reliable and comparable re-
sults. This study describes a procedure for metrological
evaluation of skin conductance measurements. Measure-
ment of conductance is basically measurement of electrical
resistance, which is an inverse of conductance. Thus, the
measuring instruments used are ohmmeters. In order to
achieve metrological evaluation of skin conductance
meters, calibration of measuring instruments was per-
formed in accordance with guidelines on the calibration
of digital multimeters [39].
In this paper a procedure for metrological evaluation of
skin conductance measurement is proposed. The proce-
dure is based on calibration by comparison method of
three commercial skin conductance measurement devices.
Measurement uncertainty budget was calculated for all
measurements. In addition, for the purpose of uncertainty
budget estimation influence of the measuring site was
investigated.
Fig. 1. Basic principle of skin conductance measurement. Direct-current
voltage U is applied between two electrodes (black circles). Current I runs
through the skin and is measured indirectly as voltage drop on resistor R
using a voltmeter V.
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Thus, measuring instrument, measuring method and
measurement environment were all taken into consider-
ation in uncertainty budget calculation.
2. Skin conductance meters
Calibration was performed for three different commer-
cial skin conductance measurement devices (meter A,
meter B, and meter C). Two of the calibrated skin conduc-
tance meters (meter A, and meter B) were designed for skin
conductance measurement on the fingers while the third
device (meter C) was designed for measurements on the
upper arm. Meters A and B use sintered Ag/AgCl electrodes
while meter C uses stainless steel electrodes. Two devices
(meter B, and meter C) use dry electrodes without any
usage of electrode gel. Meter A requires electrode gel for
proper measurement. Sampling frequency was set to
1 kHz for meter A, 128 Hz for meter B and 4 Hz for meter
C. Values of sampling frequencies were preset. Sampling
frequency of meter C is much lower due to data storage
issues, as meter C is used as portable multiparameter me-
ter. The devices were not named, because the aim of the
study is not to compare their performance, but to present
the calibration procedure for skin conductance meters.
2.1. Calibration of skin conductance meters
The three devices were calibrated by means of calibra-
tion by comparison. This is a standard method where the
calibrated device is compared to a reference measuring
instrument. Calibration was performed in a climate cham-
ber in a predetermined order at two values of temperature
and resistance (Fig. 2). To ensure a stable measurand, a mul-
tifunction calibrator was used as a reference resistor. To
achieve the lowest influence of temperature on measure-
ment uncertainty, temperature measurements were addi-
tionally performed in the climate chamber by a digital
thermometer. The equipment used for calibration included
the digital multimeter Agilent 3458A (by Agilent Technolo-
gies, Inc., USA) as reference resistance measurement instru-
ment, multifunction calibrator Fluke 5100B (by Fluke, USA),
climate chamber VC 7100 (by Vötsch Industrietechnik
GmbH, Germany), digital thermometer Omega RTD (Pt-
100) (by Omega Engineering, Inc., USA) as reference
temperature measurement instrument. Set values for
temperature of climate chamber (T1 = 32 C, T2 = 36 C)
and resistance of calibrator (R1 = 100 kX, R2 = 1 MX) were
within the range of normal human skin temperature and
skin conductance values. Climate chamber, digital ther-
mometer and digital multimeter were traceable to higher
order standards.
2.2. Measurement uncertainty budget
From data obtained by calibration, the following contri-
butions were taken into consideration for calculation of
measurement uncertainty: uncertainty of the reference
measuring instrument, repeatability of skin conductance
meter (unit under test – UUT), reproducibility of UUT, reso-
lution of UUT and among other extraneous sources temper-
ature influence. Temperature influence refers to uncertainty
of measurement environment while other contributions re-
fer to uncertainty of measuring instrument. Uncertainty of
measuring method with an emphasis on uncertainty due
to choice of measuring site and electrode displacements
was not taken into consideration for calculation of measure-
ment uncertainty of skin conductance meters. Later, it is dis-
cussed separately and added to the measurement
uncertainty of skin conductance meters in a case study.
2.2.1. Uncertainty of the reference measuring instrument
Uncertainty of the reference measuring instrument
(ureference) was calculated as in (1) from contributions of
uncertainty obtained from a valid calibration certificate
provided by an accredited calibration laboratory and from
repeatability, resolution and drift of reference instrument
measurements. Drift of the measuring instrument is the
change in indication over time [36]. It represents the dif-
ference between measuring errors (Ecertificate,new and
Ecertificate,old) obtained from the last two calibration certifi-
cates. Uncertainty due to drift was calculated as in (2),
assuming a rectangular probability distribution. Repeat-
ability of reference instrument represents the uncertainty
of the measurand. Uncertainty due to repeatability was
calculated as in (3). Uncertainty due to resolution was cal-










2.2.2. Uncertainty due to repeatability
Due to different sampling frequencies the number of
measurements in a given time interval for individual skin
conductance meter was not equal. Therefore the repeat-
ability was calculated as experimental standard deviation
of measurements and not as the standard uncertainty of
mean values:
urepeatabilityðGÞ ¼ sðGxÞ ð3Þ
2.2.3. Uncertainty due to resolution
Resolution (Q) is the smallest difference between
the readings of the measuring device that can still be
Fig. 2. Procedure of the calibration. Calibration was performed in climate
chamber at setpoint temperatures T1 = 32 C and T2 = 36 C. Procedure of
the calibration at each temperature consisted of sequential measure-
ments: reference instrument (R) and skin conductance meters A, B, and C.
Method of measurement with a single instrument consisted of measure-
ments of resistance set by the multifunction calibrator Fluke 5100B to the
values R1 = 100 kX, R2 = 1 MX, R2 = 1 MX, R1 = 100 kX.
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distinguished. Measurement uncertainty due to effective








2.2.4. Uncertainty due to reproducibility
Reproducibility was defined as the maximum difference
of average measured values of the same set value in the
same direction of the setpoint (A) at the two measurement
processes (m, n). Assuming a rectangular probability distri-
bution contribution of the reproducibility to the measure-






2.2.5. Uncertainty due to temperature influence
Temperature is an influential quantity for skin conduc-
tance measurement, i.e. a quantity that is usually not
measured directly but greatly affects the result of measure-
ment. To determine the temperature dependence, the sensi-
tivity coefficient ST was first calculated. It described the
level of conductance changes when the temperature chan-
ged by a Kelvin. The contribution of the temperature to
the measurement uncertainty can be calculated using the
temperature change DT during skin conductance measure-
ment and in this way estimated sensitivity coefficient ST as





2.2.6. Combined measurement uncertainty of skin
conductance meters
Combined measurement uncertainty of skin conduc-
tance meters (UUT) consisted of measurement uncertainty
of the reference ohmmeter calculated as in (1) and contri-
butions to measurement uncertainty repeatability, resolu-
tion, reproducibility and temperature influence calculated
using Eqs. (3)–(6), respectively. Measurement uncertainty
of measurement using UUT was calculated as geometric
sum of contributions as shown in the following equation:
Measuring error was defined as the difference between
measured values of UUT and reference instrument accord-
ing to the definition [37].
3. Metrological evaluation of electrode placement at
chosen measuring site
When building the SC uncertainty budget, the uncer-
tainty due to electrode placement should be taken into
account. In many papers measurement of skin conductance
while the subject is performing a physical activity is re-
ported [6–8,17]. Unwanted movement (moving artifacts)
of the electrode could occur during such activity, resulting
in unforeseen changes of the signal. Therefore a series of
measurements changing the electrode placement was per-
formed. Choice of measuring site and usage of electrode gel
are very important for skin conductance measurement re-
sult, because the density of sweat glands varies depending
of the position on the body [1,30,34–36,40]. Fingers are
most commonly chosen as a measuring site because the
electrodes can be mounted easily, the size of available
measuring area is sufficient and sweat gland density is
high [36]. The recommended combination for skin conduc-
tance measurement on fingers is index-middle finger, since
those two fingers are on the same dermatome and asyn-
chronism of sweat glands is thus avoided [1,34]. The pro-
posed evaluation procedure was based on index-middle
finger combination on different phalanges (distal, interme-
diate, proximal) (Fig. 3, left) and different sides radially of
the finger (palmar, palmar–mediolateral, mediolateral)
(Fig. 3, middle). Nevertheless, further measurements were
performed also on other finger combinations (index-ring
finger, middle-ring finger) (Fig. 3, right).
The evaluation of electrode placement was performed
on index-middle finger of a 25-year-old male with no
known physical or cognitive defects and no physical abra-
sions on his fingers. Prior to skin conductance measure-
ment participant was instructed to relax. We selected 27
skin conductance measuring points in longitudinal axis of
the finger (central point of each phalanx and one point
0.5 cm above and one point 0.5 cm below the central point
of each phalanx) and radially at different angles on the pal-
mar side of the finger (palmar (0), palmar–mediolateral
(45) and mediolateral (90) side). Angles of up to 90 were
investigated, because is highly improbable that electrodes
would be displaced on dorsal side. We also assumed the
symmetry of points between 0 and 90 and points be-
tween 90 and 0. Measurement in each measuring point
took approximately 5 min to achieve the baseline signal of
skin conductance. Five series of measurements were
performed for repeatability estimation, totaling 135
measurements. To compare the levels of skin conductance
values between different finger combinations, one series of
measurements was performed also for index-ring and
middle-ring finger combination. All measurements were
performed using commercial skin conductance meter
BIOPAC GSR100C and MP150 data acquisition system (by
BIOPAC Systems, Inc., USA) with Ag/AgCl electrodes.
The uncertainty contribution due to electrode displace-
ment was calculated from the series of measurements on
the index-middle finger combination similar as in (6).
Maximal skin conductance value absolute difference
u UUTðGÞ ¼
ffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffi
ureferenceðGÞ2 þ uUUT;repeatabilityðGÞ2 þ uUUT;reproducibilityðGÞ2
q
þ uUUT;resolutionðGÞ2 þ utemperatureðGÞ2 ð7Þ
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(Dmax) from the phalanx central point measurement was
determined in both longitudinal and radial directions for
each phalanx, i.e. worst case scenario for each phalanx.
To determine the electrode displacement dependence,










where Dl and Du are areas of measurements in longitudi-
nal and radial direction in our case 1 cm and 180 respec-
tively. The contribution of the electrode displacement
to the measurement uncertainty can be calculated using
the estimated electrode displacement in longitudinal
(Ddisplacement,longitudinal) and radial (Ddisplacement,radial) direc-
tion during skin conductance measurement and sensitivity
coefficient Slongitudinal and Sradial, assuming a rectangular
probability distribution:
The proposed calculation can be done only if the series of
skin conductance measurements on different measuring
points is performed prior to the experiment where un-
wanted movements of electrodes are expected. The mea-
surement uncertainty calculation due to electrode
placement is limited to the subject considered, because
of the physiological variability of the human skin proper-
ties which affects the repeatability and reproducibility of
the measuring method. Still, it was assumed that perfor-
mance of larger numbers of repeated measurements on
the same relaxed person provides the knowledge, which
can be used for estimating the uncertainty due to electrode
placement. The results of measurements on one person
cannot be generalized for larger population.
Electrode gel usage allows optimal electrical contact
between electrodes and skin. It ensures the contact
resistance to be as small as possible. There are different
types of gels. Gel thickness depends on the amount of free
water, which has an impact on gel characteristics. Gel also
dries during long-term measurements, which leads to
instability of measurement. This is the reason that in-
creased usage of dry electrodes in newer publications,
especially in applied studies or studies with long-term
electrode wear [6,22]. Dry electrodes can be a cause of
instability of skin conductance due to increased humidity
caused by sweat under the electrode [1].
Influence of electrode gel was investigated since some
commercial skin conductance meters recommend usage
of electrode gel while others use dry electrodes. Measure-
ments with and without electrode gel were performed by
using skin conductance meter BIOPAC GSR100C and
MP150 data acquisition system (by BIOPAC Systems, Inc.,
USA) with stainless steel electrodes in the same procedure
as in the investigation of electrode displacement effect
z(index-middle finger, the same subject, measuring points)
but only one series of measurements was executed. Each
measurement lasted approximately 5 min and participant
was instructed to relax to achieve baseline signal. In the
experiment we used electrode gel formulated with 0.5%
saline in a neutral base, which is recommended for usage
with BIOPAC GSR100C system.
All measurements were performed in controlled labora-
tory conditions with temperature stability 23 C ± 1 C. The
same temperature conditions are also recommended in [1].
4. Results
4.1. Calibration by comparison and measurement uncertainty
calculation
Results of skin conductance meters calibration are
shown in table 1 and in Fig. 4. Meter A was the most
Fig. 3. Evaluation of the electrode placement on the chosen measuring site. Skin conductance was measured on the index-middle (IM) finger combination
on different phalanges (distal (D), intermediate (I), proximal (P)) in the longitudinal axis of the finger (left, dots mark different measuring points) and
radially in different angles on the palmar side of the finger (palmar (P), palmar–mediolateral (P–M), mediolateral (M)) (middle). Additional measurements
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accurate instrument of the three tested, with the lowest
values of measuring error (E = 0.0029 lS at 1 lS;
E = 0.0281 lS at 10 lS) and standard measurement
uncertainty at set value 10 lS (w = 652 ppm at 10 lS).
When setting the output value of the calibrator to 1 MX,
meter A had the highest value of measurement uncertainty
(w = 0.6%) and meter B had the largest measuring error
(E = 0.0109 lS). Meter C measured conductance with
the highest measurement uncertainty and measuring error
(w = 0.9%; E = 0.165 lS) when the output value of the cali-
brator was 100 kX. At this point we can already conclude
that meter C does not meet target uncertainty, which
was proposed as the boundary value for skin conductance
response determination.
After performing the analysis of measurement uncer-
tainty contributions it turned out that repeatability and
reproducibility were the largest contributions in all cases,
thus representing the major part of uUUT. In the case of
meter C, also uresolution contributed significantly to uUUT
when the set value on the calibrator was 1 lS. Uncertainty
of the reference measuring instrument and uncertainty
due to temperature influence were negligible contributions
to uUUT. Fig. 5 shows contributions to measurement uncer-
tainty of skin conductance meter A at set value of 10 lS.
Results of measurement uncertainty analysis are presented
in Table 2.
4.2. Evaluation of electrode placement at chosen measuring
site
Influence of electrode placement during skin conduc-
tance measurement was evaluated by series of measure-
ment at chosen measuring site. There is a variety of
possibilities where electrodes could be placed on a certain
finger. Influence of electrode placement was investigated
in longitudinal and radial direction of index-middle finger
combination.
In evaluation of measurements in longitudinal direction
of the finger, skin conductance was highest while mea-
sured on the distal phalanges while the lowest values were
indicated on proximal phalanges. This results due to differ-
ent density of sweat glands, which is higher on the distal
phalanx than on the other two phalanges [40]. Also, the
density of sweat glands turned out to be higher in the
centre of the phalanx than in the points 0.5 cm above
and below the central point of phalanx. In evaluation of
measurements in radial direction of the finger, skin
Table 1
Results of calibration of skin conductance meters A, B, C compared to reference digital multimeter Agilent 3458A (R) when the output value of calibrator was set
to 1 MX and 100 kX (1 lS and 10 lS respectively). Measured values G of UUTs (A, B, C) are accompanied by data about measuring error E, standard
measurement uncertainty u and relative standard measurement uncertainty w. (NR = 50, NA = 25000, NB = 3200, NC = 100; k = 2).
Set value (lS) Measuring device G (lS) E (lS) u (lS) W
1 R 0.999939 0.000045 45 ppm
A 0.9971 0.0029 0.0059 0.6%
B 0.9891 0.0109 0.0046 0.4%
C 0.99358 0.00635 0.00094 946 ppm
10 R 9.999355 0.000056 6 ppm
A 9.9712 0.0281 0.0065 652 ppm
B 10.0431 0.0438 0.0068 677 ppm
C 9.835 0.165 0.086 0.9%
Fig. 4. Measured conductance values with associated standard measure-
ment uncertainties (error bars) for set values of conductance at 1 lS (top)
and 10 lS (bottom) for reference instrument R and calibrated meters A, B
and C.
Fig. 5. Contributions to standard measurement uncertainty of skin
conductance meter A at set value 10 lS.
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conductance was highest while measured on the palmar
side (0) while the lowest values were on mediolateral
(90) side. Maximal skin conductance value absolute
difference from the phalanx central point measurement lon-
gitudinal (Dmax) directions was 3.15 lS, measured on distal
phalanx. For this case calculated sensitivity coefficients
were Slongitudinal = 3.15 lS/cm and Sradial = 0.0175 lS/.
Fig. 6 depicts finger skin conductance profile, where fin-
ger skin conductance value depends on the position of the
electrodes in longitudinal and radial direction of the finger.
Different combinations of fingers were also chosen.
Combination middle-ring finger indicated slightly higher
(on average 0.1 lS) values of skin conductance than
index-middle finger combination, while values of mea-
surements for combination index-ring finger were on aver-
age 0.5 lS lower than other two combinations.
Influence of electrode gel usage was investigated by
measuring skin conductance in the same measuring point
with and without the usage of electrode gel. When using
electrode gel, measured values were up to five times larger
than without the usage of gel. On average, skin conduc-
tance measured with usage of electrode gel was 3.8 times
larger than without gel.
5. Discussion
Various contributions were included for calculation of
measurement uncertainty of skin conductance meters.
Repeatability and reproducibility of the measurement
turned out to be the major contributions to measurement
uncertainty. Uncertainty contributions of reference mea-
suring instrument Agilent 3458A and temperature influ-
ence were negligible. Meter A performed the best of all
tested skin conductance meters, as it had the smallest
measuring error and the smallest measurement uncer-
tainty at set value 10 lS, but on the other hand the highest
value measurement uncertainty at 1 lS. Meter B had high-
est absolute values of measuring error, while meter C per-
formed less accurately at set value 10 lS. Meter C did not
meet proposed target uncertainty and it is such not suit-
able for applications where skin conductance response is
investigated. Skin conductance meters were calibrated
with calibration by comparison method under stable static
conditions. However, in practice skin conductance mea-
surements are never taken in stable static conditions since
human physiological parameters change constantly due to
the processes taking place in the human body. Thus, it
would be reasonable to investigate dynamic characteristic
of skin conductance meters by performing a dynamic cali-
bration. Results of dynamic calibration would be included
in the measurement uncertainty analysis.
Apart from uUUT, other contributions to uncertainty also
have to be included, i.e. uncertainty due to measuring
method, usage of electrode gel etc. Evaluation of the influ-
ence of electrode placement and electrode gel usage was
performed.
In order to investigate the effect of the electrode dis-
placement, several measurements were performed on dif-
ferent phalanges in longitudinal and radial direction of
the. Finger skin conductance profile was plotted in mea-
sured points. Results indicated that the highest values of
skin conductance were measured at the central point of
distal phalanges on the palmar side of fingers.
The impact of the electrode displacement on the mea-
surement result can be regarded as the correction or as
one of the contributions in measurement uncertainty bud-
get. This depends of the conviction of the performer and
his certainty of electrode movement manner. If during a
measurement the electrode is displaced this would nor-
mally manifest in change of skin conductance. It has to
be noted that such a change does not derive from the phys-
iological change but from electrode physical displacement.
If the performer of the measurement knows exactly how
the electrode moved that afterwards it did not move again,
then such an electrode movement can be regarded as a cor-
rection and compensated. But in many cases such move-
ments are not known exactly. In such a case the effect of
Table 2
Results of measurement uncertainty analysis. Values of various contributions to measurement uncertainty uUUT for skin conductance meters at set values 1 lS
and 10 lS.
Set value (lS) Meter ureference (lS) urepeatability (lS) ureproducibility (lS) utemperature (lS) uresolution (lS) uUUT (lS)
1 A 4.5  105 0.0059 0.00015 6.4  108 2.9  106 0.0059
B 4.5  105 0.0023 0.0040 9.8  107 5.2  107 0.0046
C 4.5  105 0.00047 0.00078 5.6  108 0.00024 0.00094
10 A 1.5  105 0.0065 0.00036 1.4  107 2.9  106 0.0065
B 1.5  105 0.0019 0.0066 1.6  106 5.2  107 0.0068
C 1.5  105 0.0028 0.081 3.0  105 0.0024 0.086
Fig. 6. Finger skin conductance profile. Skin conductance values depend
of the measuring site in longitudinal (length) and radial (angle) direction
of the finger. Skin conductance values were the largest in the central point
of distal phalanx (length: 6.1 cm) on palmar side (angle: 0) of the finger.
The lowest skin conductance values were measured in point 0.5 cm below
central point of proximal phalanx (length: 0.8 cm) on mediolateral side
(angle: 90) of the finger.
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electrode movement should be included into measurement
uncertainty budget. Our simple experiment indicated
uncertainty due to electrode movement would be much
larger than uUUT. In fact, uUUT would be a negligible contri-
bution to measurement uncertainty. If the intensity of
electrodes displacement is not known exactly but could
be estimated that they did not moved by more than
0.3 cm from the central point of the distal phalanx in both
directions alongside the finger, and not more than 10 from
the palmar side on the circumference of the finger, accord-
ing to our results the uncertainty due to electrode place-
ment uelectrode placement would be approximately 90 times
larger than uUUT in case of meter A at set value 10 lS
(Fig. 7). In this case, combined standard measurement
uncertainty umeasurement would be 0.56 lS and the mea-
surement would not fulfill the target uncertainty require-
ments (0.05 lS). Our case study was done for the fingers
chosen as a measuring site, but the same method can be
performed for other recommended measuring sites. The
proposed method should be used prior to every skin con-
ductance measurement with the high level of belief that
electrode movement can occur. It should be also used in
every experiment where the results of skin conductance
measurements are compared. As a part of further research
more measuring points will be chosen for more accurate
modeling of skin conductance profile. Also the work will
focus on various measuring sites.
The middle-ring finger combination resulted in the
highest values of skin conductance, which were very simi-
lar to the values of the index-middle finger combination.
Values of skin conductance measured on index and ring
finger were lower than the first two combinations.
Results also indicated that usage of electrode gel has a
large impact on skin conductance measurements. Measured
values were up to five times higher when using electrode
gel. For evaluation of electrode gel influence, a single type
of gel was chosen. In future, to generalize the problem of
electrode movement and evaluation of electrode gel usage
a larger number of subjects will be taken into investigation.
6. Conclusion
A metrological evaluation of skin conductance mea-
surements was presented. The motivation for this study
was the fact that numerous papers report results of skin
conductance measurements in corresponding measure-
ment units, but none of these papers question the quality
of the results. Since skin conductance measurements are
increasingly being used in clinical applications, low-quality
measurements could adversely affect patient treatment.
We thus presented a calibration procedure that could serve
as a standardisation protocol for metrological evaluation of
skin conductance meters. Specifically, calibration by com-
parison of three different commercial skin conductance
meters was performed. Calibration was based on the
guidelines for calibration of digital ohmmeters.
Our results showed that the resolution of the skin con-
ductance meter is not critical and is not the major contri-
bution to measurement uncertainty. One of the calibrated
meters did not meet the requirements of target uncer-
tainty and its usage for the specific applications of skin
conductance measurement is questionable. Additionally,
results indicated that the uncertainty of the skin conduc-
tance measuring device is negligible compared to the
uncertainty of the measuring method.
Small changes in measuring method may cause large
contributions to measurement uncertainty. The major
problems were repeatability and reproducibility of mea-
suring method, which is of course dependent on physiolog-
ical variability of the human skin properties. Variability of
measuring site (change of electrode placement due to
moving artifacts) was evaluated at different points along-
side and on the circumference of the finger. From our
results, we can conclude that the target uncertainty cannot
be achieved, especially in case of skin conductance
response analysis, unless thorough analysis of influential
parameters has been performed.
By performing such evaluation of skin conductance me-
ters as presented in this paper, reliability and comparabil-
ity of measurement results is achieved.
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1. Introduction
1.1. Clinical thermometers and body temperature 
 measurements
Intensive care medicine is the field of medicine where the 
requirements concerning accuracy and reliability of the body 
temperature measurements are of highest priority. Body 
temper ature is one of the continuously measured parameters 
for patient monitoring within the intensive care unit (ICU) 
[1–4]. Clinical thermometers for continuous measurements 
usually consist of the indicating unit and temperature probe. 
The indicating unit provides acquisition and processing of 
the temperature probe signal and displays the value of the 
temperature. The temperature probe is a sensory part of the 
thermometer and there are various sizes, shapes, sensors, 
insulation and sheath materials for them. Special designs 
depend on the measuring site. For example there are special 
miniature catheter probes for measurements in the pulmonary 
artery or urinary bladder. Rectal and oesophageal probes have 
a larger diameter and either a flexible nylon tube coating or 
stainless steel sheath as in the case of the platinum resistance 
thermometer (PRT). Temperature probes for measuring skin 
temper ature have a larger surface to ensure good contact with 
skin. In order to ensure reliability, such body temperature 
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measurements should comply with standards and require-
ments regarding clinical thermometers.
1.2. Standards and recommendations
The main standard regarding the performance of clinical 
thermometers issued by the International Organization for 
Standardization (ISO) is ISO 80601-2-56:2009 Medical elec-
trical equipment—Part 2-56: Particular requirements for basic 
safety and essential performance of clinical thermometers for 
body temperature measurement [5]. This standard replaced 
the withdrawn standard issued by the European Committee 
for Standardization [6]. The International Organization of 
Legal Metrology (OIML) also issued a document International 
Recommendations OIML R 114 Clinical electrical thermom-
eters for continuous measurement [7]. The documents men-
tioned above give information about the main requirements 
for measuring range, environmental operating range, general 
safety requirements, electromagnetic compatibility, storage 
requirements, compliance with the variation of the supply 
voltage, compliance with long-term stability and requirements 
for information supplied by the manufacturer. Producers of 
commercially available temperature probes for continuous 
measurements usually provide, in the specifications data 
about measuring site, dimensions, measuring range, accuracy, 
time constant and other information required by ISO standard 
[5]. But there is no data about measurement uncertainty. As 
written in the standard issued by ISO, there are only require-
ments for the reference temperature source (fluid bath, black-
body), where expanded measurement uncertainty is considered 
to be small enough if it does not exceed 1/3 of the labora-
tory acc uracy. Laboratory accuracy is tested by performing 
a calibration by comparison with the reference thermometer 
(e.g. SPRT). Laboratory accuracy can be referred to as maximum 
permissible error (MPE), which in case of clinical thermom-
eters is 0.2 °C or 0.3 °C for continuous clinical thermometers 
that do not operate in the adjusted mode. At the adjusted mode 
of clinical thermometers is an output temper ature the result 
of signal processing and conditioning [5]. An example of an 
adjusted mode thermometer is predictive intermittent thermom-
eter, where the output temperature is displayed before reaching 
thermal equilibrium. The main advantage of such a thermom-
eter is the reduced measurement time, because it predicts the 
equilibrium temperature from several data points with the use 
of an algorithm. Such thermometers shall be additionally clini-
cally validated by performing clinical measurements on febrile 
and healthy subjects of various age groups. The main result of 
clinical validation is the value for limits of agreement, which is 
equal to double the standard deviation of the clinical thermom-
eter measuring error when compared to the reference clinical 
thermometer. The limits of agreement can also be described as 
clinical uncertainty. Its value can be more than 0.5 °C. Although 
there is no data about target uncertainty of clinical thermom-
eters in the standard, the authors of this study took into con-
sideration the decision rule based on simple acceptance, where 
the expanded target uncertainty (k  =  2) is calculated as 1/3 of 
MPE, i.e. 0.1 °C [8].
1.3. Temperature measurements and uncertainty estimation 
under dynamic conditions
All physiological parameters can be described as a stochastic 
process. It is impossible to predict the behaviour of human 
physiology, except in the case of drug influence. Although, 
physiological parameters are constantly changing, it is impor-
tant to detect anomalies in physiological variability. Therefore 
is of high importance to use measuring instruments that mea-
sure accurately in dynamic conditions. When temper ature is 
measured during thermal transients, the occurrence of dynamic 
measurement error is inevitable [9]. The response time of a 
sensor produces lag between the temperature of the sensor and 
the measurand [10]. Each temperature sensor has its dynamic 
properties. Knowledge of dynamic properties is crucial for 
measuring method design and for determination of metrolog-
ical parameters. It is important to define the immersion time of 
the sensor in a thermally constant medium to avoid the mea-
surement error or to determine dynamic errors in a thermally 
variable medium and further in the calculation of uncertainty 
and correction of such measurement [9]. An ideal temperature 
sensor has infinitely large thermal conductivity and is homog-
enous over its entire volume. The transfer function of an ideal 
sensor is of a first order system. Real sensors are not homog-
enous and do not have infinitely large thermal conductivity. 
An experimental approach is the most popular to determine 
dynamic properties of real sensors. The simplest method is to 
measure the step response of a sensor by immersing the sensor 
in the temperature controlled bath or chamber. Real sensors 
can be modelled as a first order system, first order system with 
time lag, second order system or as a system of higher order 
[9]. The dynamic behaviour of temperature sensors was inves-
tigated for various applications. Identification with a theoretical 
approach using modelling methods presented as general review 
by Michalski et al was verified experimentally for natural and 
petroleum gas applications [11]. A similar study was performed 
recently in an automotive industry application with a usage of 
numerical approach to satisfy industrial demands in the con-
struction of high-temperature sensors [12]. Further, temperature 
dependency on sensor dynamics was investigated as the result of 
material characteristics change [13] Measurement uncertainty 
estimation approach is, in the case of dynamic measurement, 
more complex as in steady-state measurement. In many cases 
these have to be the methods in the Guide to the Expression 
of Uncertainty in Measurement (GUM) [14] combined with 
techniques in its supplements [15, 16]. The implementation of a 
Monte Carlo method for uncertainty evaluation for any dynamic 
measurement and how to deal with storage problem was thor-
oughly described in [17]. A nonparametric model method for 
temperature sensors was presented with usage of a Monte Carlo 
simulation to compute simulated trajectories and measurement 
uncertainty based on coverage region of computed trajecto-
ries [18]. Propagation of a digital filter was investigated in the 
measurement uncertainty analysis of a second-order modelled 
measuring system [19]. A recent study proposes the usage of a 
deconvolution filter for the analysis of dynamic measurement 
processes. It describes approaches for filter design according to 
the form of dynamic model [20].
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1.4. Structure of the article
Our study investigates transient step-wise temperature mea-
surements using a thermistor as a sensor. Thermistors are 
the most widely used sensors in clinical thermometers [1]. 
In accordance with simulating the behaviour at the typical 
measuring sites, the measurements were performed both in 
water and in air. The goal of the study was to present how to 
perform measurements of sensor dynamic response and more 
importantly how to metrologically evaluate such measure-
ments. For this purpose the sensor was modelled as first and 
second order system. The results were compared and analysed 
in accordance to the requirements in clinical thermometers 
standards. Furthermore, the uncertainty of dynamic mea-
surement was estimated using a Monte Carlo method [15]. 
Dynamic behaviour of clinical thermometers is mostly an 
issue for thermometers at ICUs for continuous measurements 
and for predictive intermittent thermometers. This study ques-
tions the requirements about dynamic performance in clinical 
thermometers standards and recommendations for various 
medical applications. Are the methods of time response mea-
surement proposed in abovementioned documents sufficient? 
Is dynamic behaviour and dynamic error even questionable 
for ICU thermometers? What about in the case of predictive 
thermometers? How significant is the dynamic measurement 
uncertainty of clinical thermometers? Is it within the demands 
of target uncertainty?
In section 2, we determine sensor temperature dependency 
by steady-state calibration. These results are used in section 3, 
where transient step-wise temperature measurements were 
investigated. Sensor model parameters are used in section 4 
as input data for dynamic uncertainty estimation. In section 5, 
we present our results on two case studies of clinical measure-
ments and show the importance of sensor dynamic properties 
on measurement result.
2. Steady-state calibration
Initially, steady-state calibration of two fast responsive therm-
istors (by Measurement Specialties, USA) was performed in 
order to obtain the characteristics of sensors by calculating 
resistance to temperature dependence. Temperature data mea-
sured by the reference thermometer (by Omega Engineering, 
Inc., USA) and thermistor resistance data measured by the 
calibrated ohmmeter Agilent 34420A (by Agilent, USA) 
were used to determine Steinhart–Hart equation  para-
meters [21]. Static temperature measurements were per-
formed in thermally stable, i.e. standard deviation of 10 min 
measurements with the reference thermometer was below 
1 mK, and the homogeneous calibration water bath (by 
Kambic, Slovenia) in five measurement points: 20 °C, 30 °C, 
40 °C, 50 °C and 60 °C. The data sheet of used thermistor sen-
sors specified an accuracy of 0.1 °C in a measuring range of 
0 °C to 70 °C and a resistance of 3 kΩ at 25 °C. One thermistor 
had a tip covered with kapton-tape to electrically isolate the 
wires. The other sensor had a tip covered with stainless steel 
housing which was previously used for PRT. The resistance of 
thermistors was measured as 4-wire resistance.
2.1. Uncertainty contributions
The following contributions were considered for com-
bined measurement uncertainty in the case of steady-state 
measurement:
2.1.1. Stability of measurand. Measurand is the temperature 
of the water bath, the temperature of climate chamber and the 
temperature of the air-conditioned laboratory. The stability 
of the measurand was defined as type A uncertainty assum-
ing normal distribution, calculated as standard deviation of 
temper ature measurements performed with a reference ther-
mometer in the stabilized state.
2.1.2. Homogeneity of measurand. Homogeneity of water 
baths was determined as axial and radial temperature gradient, 
while changing the position of the reference thermometer. In 
the case of climate chamber the homogeneity was determined 
as spatial (3 axial) gradient using on-site calibration system 
with multiple reference thermometers. Individual gradients 
were calculated as the largest difference of temperature mea-
surement between two set positions in corresponding direc-
tion (axial, radial, spatial) multiplied by 1/2√3, assuming 
rectangular distribution.
2.1.3. Reference thermometer. Uncertainty of the reference 
thermometer was obtained from a valid calibration certificate, 
while drift was obtained on a basis of two consecutive calibra-
tion certificates.
2.1.4. Steinhart Hart (R T) calculation. Uncertainty due 
to Steinhart–Hart calculation, which was used to determine 
temper ature data from thermistor resistance measured by a 
reference ohmmeter, was estimated by a least squares method. 
Best fit parameters minimize the sum of squared residual 
between temperature measurements performed by the refer-
ence thermometer and Steinhart–Hart equation based model-
led temperature values.
2.1.5. Ohmmeter measuring device. Uncertainty of micro-
ohm meter was obtained from valid calibration certificate, 
while drift was obtained on a basis of two consecutive cali-
bration certificates. The sensitivity coefficient was determined 
using a derivation of the Steinhart–Hart equation.
Self-heating effect of thermistors was assumed as negli-
gible as the steady-state measurements were performed in 
water bath. Since all the measurements were performed with 
the same keep-warm current, thus assuming that self-heating 
is the same and as such considered negligible also for all 
dynamic measurements. Immersion depth of the thermometer 
was also assumed negligible due to known water bath charac-
teristics (homogeneity, stability) and because every measure-
ment was performed inside thermal equalizing block.
2.2. Results of steady-state calibration
Uncertainty contributions presented in table 1 were taken into 
calculation to estimate measurement uncertainty of thermistor 
probes as units under test (UUT).
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Results of calibration by comparison for both thermistor 
sensors are shown in table 2. It is clearly visible that both sen-
sors meet the accuracy requirements of clinical thermometer 
standards. The largest measuring error EUUT  =  0.093 °C, was 
obtained by thermistor without housing at the temperature set 
point of 50 °C. This is a lower value than the specified labo-
ratory accuracy in the ISO standard and a lower value than 
the maximal permissible error of the temperature probe in 
OIML requirements. Expanded measurement uncertainty of 
combined contributions presented in table 2 was in the case 
of thermistor without housing 0.080 °C and in the case of 
the thermistor in stainless steel sheath 0.042 °C (k  =  2). The 
largest contribution in combined uncertainty was uncertainty 
due to Steinhart–Hart calculation, which was in case of ther-
mistor with housing 0.019 °C and without housing 0.039 °C. 
Results of calibration by comparison present static, stable per-
formance of thermistor sensor.
3. Transient temperature measurements
Dynamic temperature measurements were performed during 
step response, where water and air were used as medium. 
Step response in water was investigated by transfering a ther-
mometer from one calibration water bath into another (both 
calibration baths by Kambic, Slovenia). Step response was 
measured at four different step signals. Temperature of the first 
calibration bath was set to a constant temperature of 20 °C. 
Temperature of the second calibration bath was set to constant 
temperatures 30 °C, 40 °C, 50 °C and 60 °C. Measurements 
were performed at stable temperature conditions of the baths, 
i.e. standard deviation of 10 min measurements with reference 
thermometer was below 1 mK. Temperature steps in water 
were realized in the same direction, from lower to higher 
temperature. Five measurements at each of the four temper-
ature transients were performed with each of two thermistor 
sensors. Thermometers were transferred manually as fast as 
possible from one calibration bath to another. Transfer in air 
lasted less than 5 s and was not taken into consideration for 
further analysis of dynamic behaviour. Clinical measurements 
of body temperature are usually taken at measuring sites 
where the temperature sensor is surrounded with tissue. As the 
human tissue is mainly composed of water, step response in 
water is a logical approach to examine the dynamic behaviour 
of a sensor. Still, there are some measuring sites such as the 
oesophagus or rectum, where the sensor might not be in direct 
contact with the tissue. This is the reason why additional 
measurements where performed to examine step response in 
air. Temperature sensor was placed in a climate chamber (by 
Weiss, Germany). The temperature was set to 30 °C. When 
the temperature was stable, i.e. standard deviation of 10 min 
measurements with reference thermometer was below 5 mK, 
a sensor was pulled out of the chamber to an air-conditioned 
room temperature. Room temperature during the experiment 
was 22 °C  ±  1 °C and was additionally measured with refer-
ence thermometer. Step response was examined five times with 
each sensor at one set temperature to investigate the repeat-
ability of experiment. The same procedure was repeated for 
set temperatures of climate chamber 40 °C, 50 °C and 60 °C. 
The direction of measurements during the step response in 
air was the same for all measurements, from higher temper-
ature in climate chamber to lower room temperature. Data 
acquisition was provided by the usage of ExpressCard-GPIB 
(by National Instruments, USA) and LabVIEW software (by 
National Instruments, USA). A sampling period of transient 
measurements of thermistor resistance was set to 100 ms. 
This was chosen as a trade-off between self-heating effect and 
sufficient number of samples—at least 10 intermediate mea-
suring points—to measure a transient. Calibration baths, cli-
mate chamber, reference thermometer and micro-ohm meter 
were traceable to higher order standards and obtained valid 
calibration certificates.
We performed a large number of transient measurements. 
Due to easier understanding only two measurements are dis-
cussed in detail: measurement in water using thermistor with 
stainless steel sheath and measurement in air using thermistor 
only covered by kapton-tape. Step amplitude for both transient 
measurement described in detail was 10 °C. Nevertheless, the 
results of all measurements are presented in tables 3 and 4. 
Transient measurements lasted longer than six times the value 
of determined time constant of thermistor sensor.
3.1. Modelling and fitting
In order to examine measurement uncertainty under dynamic 
conditions, a mathematical model of the sensors had to be 
built. Two mathematical models of the sensors have been 
taken into consideration: first-order model and second-order 
model. Model parameters acquired by fitting were further 
applied for the dynamic uncertainty calculation.
Thermometers are usually used as typical examples of 
first-order system. This is true for ideal sensors. The step-
input response of idealized sensor is described in equation (1):
( ) ( )( )/= − − +τ−T t T T T1 ee b t b (1)
where t is time, T(t) is the time dependent sensor temperature, 
Te is the final temperature, Tb is the initial temperature and τ is 
the time constant of sensor. Step response of first order system 
is exponential curve [9].
Real industrial sensors differ from ideal sensors. Resistance 
type sensors usually have insulation around the sensor sensi-
tive part. Such sensory tip is additionally covered with sheath. 
Table 1. Uncertainty budget for steady-state measurement with 
thermistor.






Repeatability (max.) 0.0020 °C Normal 0.0020 °C
Water bath homogeneity 0.010 °C Rectangular 0.0029 °C
Water bath stability 0.0011 °C Normal 0.0011 °C
Reference thermometer 0.0075 °C Normal 0.0075 °C
Resistance measurement 0.02 Ω Normal 0.000 27 °C
Steinhart–Hart calculation Normal
–No housing 0.039 °C 0.039 °C
–Stainless steel sheath 0.019 °C 0.019 °C
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The majority of industrial resistance type thermometers 
can be modelled as second-order system with step response 
described by equation (2):



















where the parameters are the same as in equation (1), except 
there are two time constants, τ1 and τ2, since it is second-order 
system. Second-order model was considered as a series con-
nection of two first-order elements.
After acquisition all measurement data were processed. 
Model parameters defined in equations (1) and (2) were fitted 
by nonlinear regression using non-linear least square method. 
The measured data of time t were assumed negligible and meas-
ured values of temperature T had the same uncertainty and are 
assumed as uncorrelated. The Levenberg–Marquardt algorithm 
[22] was used to determine best-fitting parameters. The  initial 
estimation of parameters were calculated as the difference 
between stable end temperature Te and the immersion temper-
ature for the step (Te–Tb), 1/4 of the difference between the time 
of stable end temperature and time of immersion (assuming 
stable end temperature by 4τ) for the estimates of τ and τ1 and 
in case of second-order model 1/100 of τ1 for the initial estima-
tion of τ2.
3.2. Step response in water
Step response was examined for each sensor by four step 
signals. For each step signal there were five measurements 
performed due to repeatability investigation and dynamic 
uncertainty estimation. For the investigation of sensor 
dynamic properties, only the transient without transferring 
the thermometer in air was taken into consideration. Figure 1 
verifies a high level of experiment repeatability, which is vis-
ible as the difference of less than  ±0.3 °C between measured 
and mean value at each time point.
The dynamic properties of the temperature sensors are 
described with sensor time constant. Time constant of the 
sensor was obtained by fitting measurement data with models 
defined by (1) and (2). When the thermistor was considered 
Table 2. Steady-state measurement—measurement results and measurement uncertainty of thermistors (k  =  2).
Set point 
(°C)
Thermistor without housing Thermistor with stainless steel sheath
Treference (°C) TUUT (°C) EUUT (°C) UUUT (°C) Treference (°C) TUUT (°C) EUUT (°C) UUUT (°C)
20 20.052 20.043 −0.009 0.079 20.051 20.064 0.013 0.041
30 29.797 29.798 0.001 0.080 29.800 29.781 −0.019 0.041
40 39.773 39.700 −0.073 0.080 39.834 39.853 0.019 0.042
50 49.505 49.598 0.093 0.080 49.572 49.565 −0.006 0.042
60 59.031 58.989 −0.042 0.080 59.016 59.016 0.000 0.042
Table 3. Time constants of sensors obtained as fitting parameter for step response in water using first order model (τ) second order model 
(τ1, τ2). Time constant value is represented as an average of five measurements. Average value is supported by standard deviation of five 
measurements.
T0 set (°C) T1 set (°C) Housing? τ (s) Std τ (s) τ1 (s) Std τ1 (s) τ2 (s) Std τ2 (s)
20 30 No 1.04 0.39 1.00 0.41 0.06 0.08
20 40 No 1.22 0.20 1.08 0.22 0.22 0.05
20 50 No 1.24 0.24 1.14 0.24 0.16 0.06
20 60 No 0.96 0.19 0.91 0.18 0.10 0.06
20 30 Yes 9.70 0.15 8.11 0.31 2.28 0.19
20 40 Yes 10.52 0.46 9.53 0.62 1.82 0.23
20 50 Yes 11.80 0.34 11.19 0.26 1.45 0.16
20 60 Yes 10.85 0.56 10.01 0.65 1.65 0.16
Table 4. Time constants of sensors obtained as fitting parameter for step response in air using first order model (τ) and second order model 
(τ1, τ2).
T0 set (°C) T1 set (°C) Housing? τ (s) Std τ (s) τ1 (s) Std τ1 (s) τ2 (s) Std τ2 (s)
30 20 No 8.07 0.55 7.47 0.71 0.96 0.20
40 20 No 7.60 0.32 6.90 0.62 1.07 0.21
50 20 No 7.38 0.16 6.72 0.36 1.10 0.33
60 20 No 7.25 0.36 6.30 0.40 1.36 0.06
30 20 Yes 79.51 0.89 76.21 1.98 4.93 0.98
40 20 Yes 80.63 5.31 78.68 6.31 4.40 1.31
50 20 Yes 76.26 3.98 75.70 3.64 2.22 1.26
60 20 Yes 72.46 3.29 71.95 2.93 1.90 1.89
Note: Time constant value is represented as an average of five measurements. Average value is supported by standard deviation of five measurements.
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as an ideal sensor, the average time constant τ was 1.12 s for 
the sensor without housing. Values of time constant varied 
between 0.96 s and 1.24 s. When measurements were per-
formed by the sensor tip covered with stainless steel sheath, 
the time constant value was larger, which was expected. 
An average value of time constant was, in the case of the 
thermistor with housing, 10.72 s, varying between 9.70 s 
and 11.80 s. When the sensor was mathematically modelled 
as second order of inertia, it was expected to obtain sim-
ilar results. We expected one larger time constant τ1 value 
slightly smaller than for first order model, because second 
order model consists of two time constants. Average value of 
τ1 was for the sensor without housing 1.03 s, varying between 
0.91 s and 1.14 s, while the average value of τ2 was 0.14 s. 
Sensor with sheath was fitted with average τ1 of 9.71 s, var-
ying between 8.11 s and 11.19 s and with average τ2 of 1.80 s, 
varying between 1.45 s and 2.28 s. The largest standard devia-
tion value of time constant was 0.41 s for the step signal from 
20 °C to 30 °C in case of sensor without housing, while the 
same parameter in case of thermistor with housing was 0.65 s 
for the step signal from 20 °C to 60 °C. The results are pre-
sented in table 3.
The results showed that thermistor sensors behave dynami-
cally more like an underdamped second order system rather 
than first order. A second order systems response to step signal 
has a typical inflection in initial stage of transient mode. Even 
clearer is the result of fitting presented on figure 2 by residual. 
It is visible that in case of first order model are the residual 
between model and measurement values in initial stage of 
transient mode larger than 1 °C, while for second order model 
values of residual do not exceed  ±0.25 °C.
3.3. Step response in air
A similar experiment as that performed in water was also per-
formed in air. The repeatability of the experiment in air was 
not as good as in water, because the stability of room temper-
ature was very poor compared with the stability of the water 
bath (figure 3). Since the room temperature was also measured 
by reference temperature, the repeatability was assumed suf-
ficient for further measurements.
It was expected that the time constants of the experiment 
in air would be much larger than in water, because the thermal 
conductivity of air is much smaller (about 23 times smaller) 
than that of water. Table 4 shows that for the thermistor sensor 
without housing the average value of τ 7.58 s, varying between 
7.25 s and 8.07 s, while the average values of τ1 and τ2 were 
6.85 s and 1.12 s respectively. Dynamics of the thermistor with 
stainless steel sheath was described by average time constant 
τ of 77.22 s, varying between 72.46 s and 80.63 s. Second 
order model obtained average fit parameters τ1  =  75.64 s and 
τ2  =  3.36 s. The largest standard deviation value of time con-
stant was 6.31 s for the step signal from 20 °C to 50 °C in case 
of sensor with housing, while the same parameter in case of 
thermistor without housing was 0.71 s for the step signal from 
20 °C to 30 °C. It can be seen that the values of time constants 
τ and τ1 decrease with increasing step signal.
As with the experiment in water, the step response in air 
also showed behaviour of thermistor as an underdamped 
system of second order inertia. Residual examination obtained 
difference between the model and measurement data in the 
initial stage of transient larger than 0.8 °C, while in case of 
second order model residual values did not exceed  ±0.2 °C 
(figure 4).
Figure 1. Repeatability of transient measurements in water for the thermometer with stainless steel sheath with step signal of 10 °C, from 
20 °C to 30 °C. Curves shown are presented as a difference between the measured value and mean value of all five measurements at each 
time point. Δ1 presents a difference between the values of first measurement and mean value. High level of repeatability was noticed as 
curves are overlapped.
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4. Dynamic measurement uncertainty
In case of the steady-state measurement it is assumed that the 
measured quantity is stable and the measurement uncertainty 
is constant. Estimation of dynamic measurement uncertainty 
is more complex, because the value of uncertainty is time 
dependent. The corresponding measured quantity is investi-
gated over time, when dynamic properties are examined. Thus, 
measurement of time is important. The sampling period of the 
resistance measurement was controlled by CPU clock. The 
uncertainty of CPU clock was assumed negligible in our study.
A major task of our study was measurement uncertainty 
estimation under steady-state and dynamic conditions. There 
are various approaches on how to determine dynamic uncer-
tainty. A method employing Monte Carlo analysis described 
by Fischer et al [18] was used in our study. The main reason for 
the uncertainty estimation using this method is a lack of cali-
bration measurements and an assumption that the calibration 
Figure 2. Residual between model and measurement data for the thermistor with stainless steel sheath with step signal of 10 °C, from  
20 °C to 30 °C. Thermistor sensor behaves dynamically more like second order system. Residual of first order model (grey) are much larger 
than residual of second order (black).
Figure 3. Repeatability of step response measurements in air for the thermistor covered with kapton-tape with step response of 
approximately  −10 °C, form 30 °C to 20 °C. Curves are represented as a difference between the measured value and mean value of all five 
measurements at each time point. Δ1 presents a difference between the values of first measurement and mean value.
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trajectories vary around a mean value, which was proven by 
high level of repeatability.
Temperature transient response is described with the model 
described in section 3.1 (equations (1) and (2)) or in general-
ized form as:
( ) ( )θ=T t f t, (3)
where θ is a vector of model parameters of dimension m  ×  1 
and t is time variable. Thus, when performing n number of 
measurements, for each measurement a vector of model 
parameters is obtained, which can be given for all measure-
ments as a matrix M of dimension n  ×  m. For implementation 
of a Monte Carlo method, multivariate Gaussian distribu-
tion N(θ   ( ))M, cov  is considered probability density func-
tion, where θ is a vector of model parameters mean values 
of dimension m  ×  1 and cov(M) is a covariance matrix of 
matrix M of dimension m  ×  m. Additionally to θ and cov(M ), 
q number of samples is the input parameter of multivariate 
Gaussian random number generator, a key component for 
Monte Carlo simulation. The result is q  ×  m dimensional 
matrix of generated model parameters, which is used for com-
puting q temperature transient trajectories according to the 
equations (1) and (2). The 95% coverage interval of computed 
transients is considered as dynamic measurement uncertainty. 
The procedure of dynamic measurement uncertainty evalua-
tion is illustrated in figure 5.
Dynamic uncertainty was the largest in the point of local 
maximum (dT/dt  =  max), where it was found slightly larger 
in the case of second order model when compared to first 
order model (up to 0.8 °C larger). In point where thermal 
equilibrium was reached (t  →  ∞), was in case of first order 
model dynamic uncertainty up to 0.4 °C larger than in case 
of second order model. When performing transient meas-
urements in water with a thermometer without housing the 
dynamic uncertainty was significantly larger (up to 6 times 
larger) when compared to measurements with a thermometer 
Figure 4. Residual values of the thermistor covered with kapton-tape with step response of approximately  −10 °C, from 30 °C to 20 °C. 
Residual values of second order model (black) are smaller than in case of first order model (grey).
Figure 5. Procedure of dynamic uncertainty evaluation. After measuring the transient, measured temperature data were fitted by chosen 
model of m parameters. After performing n measurements a n  ×  m matrix M of fit parameters is obtained, which is further used as input 
parameter of multivariate Gaussian random number generator of q samples. Generated model parameters were taken into calculation of 
computing q temperature transient trajectories. Thus, dynamic measurement uncertainty was calculated as 95% coverage interval.
Meas. Sci. Technol. 27 ( ) 095001
J Ogorevc et al
9
coated in a stainless steel sheath. This is due to a larger disper-
sion of fitted model parameters which are input parameters for 
a Monte Carlo method. Dynamic uncertainty was increasing 
with the increase in temperature step signal. Dynamic uncer-
tainty when measured with coated thermometer was in air up 
to 1.2 °C larger than in water. In air the values of dynamic 
uncertainty when measured by thermometer without housing 
were up to 2.2 °C larger than in the case of thermistor sensor 
in stainless steel sheath. The results of dynamic uncertainty 
evaluation are presented in table  5, where the dynamic 
uncertainty is represented with minimum (Udynmin) and max-
imum (Udynmax) values to emphasize its time dependence. 
The results of Monte Carlo simulation and obtained time 
dependent dynamic uncertainties are shown in figures 6–9.
Table 5. The results of dynamic uncertainty evaluation for all performed transient measurements considering both, first and second order 



















No 20 30 First 0.45 2.11 No 30 20 First 0.02 1.04
Second 0.17 2.53 Second 0.04 1.06
20 40 First 0.89 5.04 40 20 First 0.18 1.89
Second 0.67 5.68 Second 0.14 2.24
20 50 First 1.32 9.42 50 20 First 0.36 3.17
Second 0.84 10.10 Second 0.22 3.40
20 60 First 2.32 13.41 60 20 First 1.00 5.89
Second 0.97 14.22 Second 0.48 6.22
Yes 20 30 First 0.10 0.27 Yes 30 20 First 0.01 1.85
Second 0.03 0.31 Second 0.02 1.70
20 40 First 0.13 1.39 40 20 First 0.09 1.41
Second 0.06 1.47 Second 0.07 1.56
20 50 First 0.06 1.39 50 20 First 0.83 2.64
Second 0.02 1.64 Second 0.25 2.83
20 60 First 0.31 2.73 60 20 First 0.73 3.57
Second 0.06 2.91 Second 0.26 3.81
Note: Minimal (Udynmin) and maximal (Udynmax) dynamic uncertainty values are represented, although the dynamic uncertainty is time dependent. Maximum 
dynamic uncertainty (Udynmax) is significantly larger than steady-state measurement uncertainty.
Figure 6. Monte Carlo simulation to determine dynamic uncertainty for transient measurement in water with step signal from 20 °C to  
30 °C for thermistor in stainless steel sheath modelled as second order system. Number of simulated trajectories was 105.
Meas. Sci. Technol. 27 ( ) 095001
J Ogorevc et al
10
When using a Monte Carlo method there is always a trade-
off between the number of trials and the computation time. 
Computation was held on a standard personal computer using 
MATLAB software (by MathWorks, USA). The decision 
on the trial number was made after the analysis of dynamic 
measurement uncertainty results convergence and rational 
computation time. Results showed that computation time is a 
square function of trial number (table 6). Dynamic uncertainty 
convergence was examined as the ratio of mean dynamic 
uncertainty for the neighbour number of trials to the power 
of 10. There was already a difference of less than 1% for the 
mean dynamic uncertainty results when making 104 Monte 
Carlo trials. Although, this was considered as sufficient it was 
decided to perform 105 trials in the study, which already took 
more than 2 h of computation time. According to the results of 
the analysis it was assumed that in case of 106 trials it would 
Figure 7. Time dependent dynamic uncertainty. Usage of different mathematical models returns significantly different results. In point 
where dT/dt  =  max, is the dynamic uncertainty in case of second order model much larger than in case of first order model. When 
thermometer reaches equilibrium (t  →  ∞) is dynamic uncertainty much larger considering first order model when compared to second 
order.
Figure 8. Monte Carlo simulation to determine dynamic uncertainty for transient measurement in air with step signal from 30 °C to 20 °C 
for without housing modelled as second order system. Number of simulated trajectories was 105.
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take more than 9 d to do the calculation resulting in a differ-
ence of less than 0.5%.
5. Discussion
Dynamic temperature measurements were performed in order 
to metrologically evaluate the dynamic behaviour of clinical 
thermometers by estimating the dynamic measurement uncer-
tainty and to examine the necessity of requirements for ther-
mometer dynamic properties in the domain standards and 
recommendations [5, 7]. In the scope of aforementioned docu-
ments they are all clinical thermometers. This paper focuses 
on clinical thermometers for continuous measurements. Our 
study showed that there is no necessity of requirements for 
dynamic properties of clinical thermometers used within 
ICU. This was proven by a simple example. An instantaneous 
change of temperature was simulated as step-wise signal with 
an amplitude of 0.5 °C. A chosen amplitude was assumed 
as the largest instant change of body temperature. The ther-
mometer with the largest dynamic measurement uncertainty 
determined by experimental transient measurements, i.e. the 
thermistor without housing in the water measurements, was 
chosen for dynamic uncertainty analysis. The fitted thermom-
eter model parameters from the experiment were used to eval-
uate dynamic uncertainty by simulating thermometer response 
to a chosen temperature step-input signal. Figure  10 shows 
time dependent dynamic uncertainty of a simulated transient 
measurement. The maximal value of dynamic measurement 
uncertainty was 0.07 °C, which is four times smaller than the 
value of permitted laboratory accuracy for clinical thermom-
eters operating in direct mode and within the demands of the 
target uncertainty value of 0.1 °C, proposed in section  1.2 
[23]. When placing the thermometer at room temperature on 
the measuring site of the patient, medical staff should ignore 
measurement results until the thermometer reaches thermal 
equilibrium. The time for the thermometer to reach thermal 
equilibrium can be approximated as thermometer time con-
stant, obtained from thermometer technical specifications, 
multiplied by three. How to obtain thermometer time con-
stants is described in section 3 of this paper. From the point 
where thermal equilibrium is reached and on we believe there 
is no need for thermometer dynamic behaviour requirements. 
An additional example was investigated for the case of inter-
mittent predictive thermometer (IPT). The same procedure 
was used as in the case of the ICU thermometer example, only 
in the case of IPT was the temperature step-input signal 13 °C, 
which was assumed as a difference between body temperature 
and room temperature. The maximal value of dynamic mea-
surement uncertainty was 1.9 °C using the same thermometer 
as in the ICU example, which is almost four times larger than 
the assumed large value of clinical uncertainty (0.5 °C), which 
is obtained by performing clinical valuation, since IPT is oper-
ating in adjusted mode. Time dependent dynamic measure-
ment uncertainty is presented in figure 11. It was concluded 
that in the case of IPT it is important to know thermometer 
Figure 9. Time dependent dynamic uncertainty. Results are similar as in water measurements. When considering second order model is 
dynamic uncertainty in local maximum larger and in equilibrium point (t  →  ∞) lower than in case of first order model.
Table 6. The analysis of computation time (CT) and dynamic 
measurement uncertainty convergence dependent of number of 
Monte Carlo trials (N).
N CT RU_T
102 0.1 s
103 1.1 s 7.5%
104 81 s 0.9%
105 2.2 h 0.6%
106 9.3 dys <0.5%
Note: Convergence was examined as the ratio of mean dynamic uncertainty 
for neighbour number of trials (RU_T) to the power of 10. The values for 106 
number of trials is assumption based on the analysis results. In this study 105 
nuber of trials were used for dynamic uncertainty evaluation (bold).
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dynamics. In order to optimize the algorithm that computes 
predicted body temperature it is necessary to perform ther-
mometer dynamic evaluation as described in our study, thus 
obtaining a mathematical model of the thermometer and 
setting the measurement time in such a way that the mea-
surement results are always within the permitted laboratory 
accuracy. Another issue is terminology. In the ISO standard 
and also in the obsolete CEN standard they use an expression 
time response to characterize transient response of clinical 
thermometers. The usage of this expression is not question-
able. The problem is that the procedure is not supported by 
an uniformly excepted expression that describes thermometer 
Figure 11. Computed dynamic uncertainty using IPT. Dynamic response of the thermometer was investigated for the simulated 
temperature step-input of 13 °C amplitude, which was considered as difference between body temperature and room temperature. Maximal 
dynamic uncertainty was almost ten times larger than permitted laboratory accuracy for thermometers operating in adjusted mode. 
Additionaly, large value of clinical uncertainty (0.5 °C) was assumed in order to emphasize the importance of dynamic measurement 
uncertainty in case of IPT.
Figure 10. Computed dynamic uncertainty using clinical thermometer for continuous measurement. Dynamic response of the thermometer 
was investigated for the simulated physiological temperature step-input of 0.5 °C amplitude, which was assumed as the largest instant 
change of the body temperature. Maximal dynamic uncertainty was four times smaller than permitted laboratory accuracy required in ISO 
standard and within the demands of target uncertainty (0.1 °C).
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dynamics, e.g. time constant(s), rise time 5% to 95%, etc. 
Expression time constant and its value objectively determine 
the dynamic property of the thermometer. It is also often used 
by clinical thermometer producers in their specifications. We 
believe that data about the thermometer time constant should 
be indicated in the accompanying document of every clinical 
thermometer.
All transient measurements were performed by manually 
transferring a thermometer from one thermally stable environ-
ment into the other. This is still the most frequently used 
method. Other methods include instrumented shock tubes and 
similar solutions. In our research we found the determination 
of transient initial point in the case of water measurements 
crucial for further processing and dynamic analysis. During 
the transfer of the thermometer from one water bath into the 
other, the thermometer is held in air. The thermometer transfer 
in air should be ignored otherwise it may yield errors in fit-
ting and dispersing the model parameters and thus increasing 
dynamic measurement uncertainty (figure 12). Even if the 
transfer was automated and much faster, e.g. using the robots, 
a thermometer would still need to be transferred in the air. 
Usage of inappropriate equipment may decrease repeatability 
of transient measurement and thus cause an unnecessarily 
increase in dynamic uncertainty.
6. Conclusion
When performing dynamic measurements it is important to 
use suitable measuring instruments, calibrated under dynamic 
conditions. Medical measuring instrumentation is no excep-
tion since most measurements of human physiology are 
dynamic. Variability of physiology is normal phenomena, 
but sometimes anomalies in variability occur. It is of great 
importance that such anomalies are detected either to diag-
nose a disease, e.g. detection of myocardial infarction using 
electrocardiograph (ECG), or to consider such anomalies as 
influential parameter to the measurement result, e.g. influ-
ence of cardiac dysrhythmia on the result of blood pressure 
measurement. The dynamics of human thermoregulation is 
much slower when compared to some other physiological 
parameters. Still, clinical thermometers dynamic characteris-
tics should be sufficient to accurately measure body temper-
ature variability. Therefore, thermometer dynamic uncertainty 
should be in compliance with target uncertainty specified by 
users, in case of body temper ature measurement, medical 
staff.
The purpose of this study was to implement a recom-
mended procedure for dynamic measurement uncertainty 
evaluation on real-world clinical measurements and to 
compare obtained results with the requirements about ther-
mometer dynamics in standards and recommendations. 
Requirements in standards are not always realistic due to 
the lack of cooperation between technical and medical staff. 
Based on the results of our study it can be concluded that the 
requirements for dynamic properties of clinical thermom-
eters are unnecessary for continuous measurement, whereas 
in the case of IPT the proposed dynamic evaluation returns 
crucial data for the thermometer producers to optimize algo-
rithms for prediction and to adjust measurement time. Future 
work will focus on the determination of dynamic error cor-
rection and to evaluate the uncertainty of correction. This 
study focuses on the analysis of dynamic measurements 
using clinical thermometers. However, the same principal 
can be used for any other biomedical instrumentation, espe-
cially for those being used as part of patient monitoring 
in an ICU (invasive blood pres sure, electrocardiography, 
oxygen saturation, respiration…). Dynamic measurements 
Figure 12. Determination of transient (black) true initial point is of high importance. Thermometer was transferred from the first thermally 
stable water bath (dotted) into second water bath. Thermometer transfer in air (grey) should not be taken into consideration for dynamics 
examination, because it may yield errors in fitting of thermometer model parameters.
Meas. Sci. Technol. 27 ( ) 095001
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are more demanding as steady-state in terms of repeatability 
and reproducibility. Therefore, it is even more important to 
be aware of the influence of dynamic uncertainty on meas-
urement results. Only a sound knowledge of measurement 
problems and inclusion of all significant contrib utions in 
measurement uncertainty analysis assures traceability and 
thus comparability of measurement results.
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The following paper discusses the problems of invasive blood pressure (IBP) 
measurement from the perspective of dynamic error and measurement 
uncertainty. A procedure for metrological evaluation of IBP measurement is 
described. Six clinical IBP catheter-tubing-transducer measurement systems 
were tested by means of static and dynamic calibration. IBP measurement 
systems were dynamically characterized by second-order model parameters with 
their associate uncertainties. Measurement uncertainty was estimated according 
to the Guide to the expression of uncertainty in measurement (GUM) and its 
supplements. Additionally, three methods were propagated to the excerpt of 
clinical IBP signal in order to determine its ‘true’ values with dynamic 
measurement uncertainty and to investigate the distortion of IBP waveform 
shape. Calibration results showed that all tested IBP measurement setups met 
the requirements of international standard IEC 60601-2-34 concerning the 
essential performance of IBP monitoring system. Deconvolution FIR filter 
technique was proposed as appropriate for estimation of measurand and its 
uncertainty. This study describes how, based on calibration and filter techniques, 
to correct a dynamic error and determine the uncertainty of IBP measurements 
and still enabling comparability and traceability of the results. The presented 
method can be used in a clinical environment in real time. The proposed method 
eliminates the distortion of the measured IBP signal, which allows physicians to 
obtain correct information about the patient's condition and potentially 
improves decision-making in the treatment process. 
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I. Introduction 
 
Blood pressure is one of the most frequently measured physiological parameters either in home 
or clinical environment, where blood pressure measurement is a part of standard examination 
or as a part of patient monitoring in intensive care units. Blood pressure measurement is a 
primary tool in detecting some cardiovascular disease such as hypertension, which causes at 
least 7.1 million premature deaths per year [1]. According to the 2015 World Health Statistics 
the global prevalence of raised blood pressure among adults aged is more than 18 years 24.0 % 
for male and 20.5 % for female population [2]. Blood pressure can be measured invasively and 
non-invasively. For the non-invasive method, a cuff is placed around a limb and inflated to 
occlude the artery. When deflating the cuff, values of systolic (SYS) and diastolic (DIA) blood 
pressure are either estimated by listening to the Kortkoff sounds (auscultatory method) or 
computed from the oscillations of an artery (oscillatory method). For the invasive method, 
blood pressure is measured directly from an artery. The performance of invasive blood pressure 
measurement is concerned in our work. 
Invasive blood pressure (IBP) measurement provides the most accurate and continuous blood 
pressure monitoring, therefore such measurement is a part of patient monitoring in intensive 
care units and operating rooms, where quick response of physicians to a critical state of patient 
is of high priority. The catheter is inserted in an artery and it is connected by the tubing system 
to the pressure transducer. The pressure transducer is a sensory part of the measuring system. 
It is basically a resistive bridge that converts movement of the diaphragm due to pressure 
changes in artery into an electrical signal. Common measuring sites of IBP or places of arterial 
cannulation are radial, brachial, femoral, dorsalis pedis artery and aorta [3]–[5]. 
A document related to essential performance of IBP monitoring equipment is the standard IEC 
60601-2-34: Medical electrical equipment – Part 2-34: Particular requirements for basic safety 
and essential performance of invasive blood pressure monitoring equipment [6]. This standard 
addresses not only basic performance requirements but mostly safety requirements of the 
patient and gives recommendations for measuring setups to perform such tests. The standard 
requires the measuring range of the equipment to be at least between -50 mmHg and 250 mmHg, 
the combined effects of sensitivity, repeatability, non-linearity, drift and hysteresis shall be 
within ±4 % of reading or ±4 mmHg, whichever is greater. For this purpose, static calibration 
has to be performed, where hysteresis and non-linearity of the pressure source shall not be more 
than ±0.1 % of full scale. The permissible error of the pressure measured shall be within ±4 % 
of reading or ±4 mmHg, whichever is greater, compared to a reference instrument. It shall 
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perform within the same maximal permissible error limits for environmental temperature 
between 15 °C and 35 °C. The accuracy of systolic and diastolic pressure is evaluated by a 
reference pressure sine wave with accuracy of at least 1 % with set systolic value of 120 mmHg 
and diastolic of 60 mmHg at frequency 1 Hz. The equipment to be tested shall display systolic 
and diastolic values within ±4 mmHg, compared to set values. The frequency response of the 
equipment is performed by a reference pressure sine wave generator with static peak-to-peak 
amplitude value of 100 mmHg and for frequencies between 1 Hz and 10 Hz. The output of the 
tested equipment at 10 Hz should be within 3dB of the measured value at 1 Hz. However, the 
presented standard takes only into consideration the sensory part of measuring system, i.e. 
pressure transducer or catheter tip transducer. 
Matzek et al. compared the performance of six different disposable pressure transducers [7]. 
Most of their research was conducted under static conditions, where they performed static tests 
and investigated effects of environmental conditions such as temperature, supply voltage, 
illumination. They introduced the effect of illumination on zero-point drift of ±6 mmHg to ±17 
mmHg in some cases. They also investigated the frequency response of the transducers for a 
frequency range up to 50 Hz and did not find any significant dynamic errors of the amplitude 
measured by transducers compared to the set amplitude. Positive results of the described 
research motivated Nink and Schuster [8] to carry out user poll among physicians as the owners 
of measuring process, questioning if there is a need for requirements in legal metrology 
regarding the performance of invasive blood pressure measurements. The results of the poll 
showed that there was no need for such a document in their view because the physicians trust 
the performance of disposable pressure transducers. Again, both papers concern only the 
sensory part of the measuring system with an emphasis on static performance. 
The dynamic response of the measuring system has an effect of the accuracy of the IBP 
measurement [4]. Poor dynamic characteristics of the measuring system yield error in either 
recording higher (underdamped system) or lower (overdamped system) pressure peaks or 
distorting the waveform shape. It gives important additional information to physicians, often 
using IBP in diagnostics of some cardiovascular diseases [4], [9]. Various studies were made 
to investigate the dynamic properties of IBP measuring systems [3], [4], [9], [10]. In most of 
them the catheter-tubing-transducer system is approximated as a second-order system (SOS) 
[4], [5], [10], [11] and characterised with parameters natural frequency (fn) and damping 
coefficient (δ). The natural frequency quantifies how rapidly a system oscillates, while the 
damping coefficient refers to how quickly oscillations come to rest. Gardner investigated the 
dynamic response of the catheter-transducer system, its effect on the waveform, identified 
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natural frequency and damping of the various catheter-transducer systems. The effect of an air 
bubble trapped in the system as well as the effect of tubing length was shown. Air bubbles 
decrease the natural frequency and increase the damping coefficient [4]. The dynamic response 
was investigated by means of the fast flush method, where the response to a transient step 
function is researched. Such a method is suitable for the clinical setting and was proven to be 
equivalent to the previous gold standard square wave method [10]. Gardner also showed that 
increasing of tubing length has the effect of lowering natural frequency. He recommended the 
usage of catheter-transducer systems with high natural frequency, i.e. short tubing without any 
air bubble trapped in the measuring system. Shinozaki et al. used sine waves for dynamic 
response investigation. Their recommendation for the dynamic properties investigation is a 
frequency bandwidth up to 10th harmonic of the pressure signal [4], [9], [11]. They also 
confirmed that increasing the tubing length and the occurrence of air bubbles decrease the 
natural frequency of the catheter-tubing-transducer system. In [9] it was recommended to use 
transparent tubing for easier air bubble detection. 
This paper presents a metrological evaluation of IBP measurements. The evaluation was 
performed by means of calibration under both static and dynamic conditions. Static calibration 
was carried out in accordance with the IEC 60601-2-34 standard and with additional testing, 
similar as in [7]. Various catheter-tubing-transducer combinations were calibrated dynamically 
by generating sine wave pressure signals of a wide frequency bandwidth and tested according 
to the IEC standard [6]. Signals were generated by a simulator, developed at the Physikalisch-
Technische Bundesanstalt (PTB), originally designed as a simulator for non-invasive blood 
pressure signals and modified for the invasive method [12]. Individual components of the 
measuring system were investigated and presented. The results of both calibration methods 
contributed to the measurement uncertainty budget. Contributions of the static calibration were 
taken into the uncertainty calculation according to the Guide to the Expression of Uncertainty 
in Measurement (GUM) [13]. The dynamic performance of the IBP measurement system was 
investigated according to the IEC standard [6] and was dynamically characterised as SOS. 
Second-order model parameters and their associated uncertainties were determined by linear 
relation presented in Link et al. [14] using the Monte Carlo method in accordance with the 
GUM supplement, GUM S1 [15]. A similar study was published for the case of clinical 
thermometers [16]. 
Practical application of the dynamic test result was verified with an excerpt of a clinical IBP 
measurement signal. The measurand was estimated by the filter technique propagated to the 
time domain [17]–[19] and to the frequency domain [20]. Dynamic characteristics of the IBP 
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measurement were also analysed using the Monte Carlo method with techniques in accordance 
with GUM S1 and GUM S2 [15], [21], where an approach of propagating Monte Carlo in 
sequence to reduce the computation time was used [22]. The effect of dynamic error was 
analysed by means of false systolic and diastolic blood pressure estimation as well as a 
distortion of the waveform shape. 
 
 
II. Static calibration 
 
Essential performance of invasive blood pressure measuring equipment was initially 
investigated under static conditions. Static pressure was applied to the reference pressure 
transducer and to the IBP transducer dome (DUT – device under test) via hydraulic connection 
by tubing. Set pressure values generated by pressure generator were increased from 0 mmHg 
to 270 mmHg in steps of 30 mmHg and decreased back to 0 mmHg with the same step in order 
to determine the hysteresis of the tested IBP transducer. This procedure was performed inside 
climate chamber (by Weiss Technik, Germany) at the temperature of 25 °C after two hours of 
equilibrium and repeated at temperatures 15 °C, 25 °C, 35 °C and 25 °C according to the IEC 
standard [6]. 
 
A. Method and setup of the static calibration 
The setup of the static calibration is depicted in Fig. 1. Tests were performed on a single type 
of standard clinical IBP transducer (DPT-6000 by CODAN, Germany) with a sensitivity 
coefficient of 5μV/V/mmHg. The output of the IBP transducer was amplified using a module 
designed according to the general standard IEC 60601-1 - Medical electrical equipment - Part 
1: General requirements for basic safety and essential performance [23], providing output gain 
and galvanic isolation for the patient. The module was calibrated with a standard calibrator 
(FLUKE 5502A by FLUKE, USA) and a reference digital multimeter (3458A by Keysight, 
USA) in order to determine the uncertainty of the amplification. Data acquisition was ensured 
by a PCI board (APCI-3120 by ADDI-DATA, Germany) with 16-bit resolution and an accuracy 
of ± 1 LSB. A simulator for the blood pressure signal (by PTB, Germany) was used as a pressure 
generator. The PC controller used the output current to generate the torque of the motor. The 
pulley-belt-lever mechanism transfers the torque of the motor by pressing the push rod to the 
diaphragm below the pressure chamber. Calibrated reference pressure transducer (RPT) (UNIK 
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B. Results of static calibration 
The results of static calibration have proven that the combined effects of sensitivity, 
repeatability, non-linearity and hysteresis of the DUT were within the maximal permissible 
error (MPE), which is ± 4 % of reading or ± 4 mmHg, whichever is greater [6]. The 
requirements of the IEC standard were met at all tested temperature conditions. The uncertainty 
budget of the IBP transducer calibration is summarized in Table 1 with the combined 
measurement uncertainty being 1.33 mmHg. The largest contributions to the combined 
measurement uncertainty were non-linearity with standard uncertainty contribution of 0.94 
mmHg, the uncertainty of amplification (0.77 mmHg) and temperature drift with uncertainty 
contribution of 0.38 mmHg. Contributions from generator stability, hysteresis, data acquisition 
card uncertainty and supply voltage stability were found negligible with less than 1 % of the 
contribution to the combined uncertainty. The results of the static calibration are presented in 
Fig. 3. Measurement error E of DUT was within the MPE. Expanded measurement uncertainty 
U (k = 2) is represented for each pressure set value with error bars. 
 
Table 1: Uncertainty budget for static measurement with DUT 
Source of uncertainty Value PDF Measurement uncertainty 
contribution 
Generator stability 0.13 mmHg Normal 0.13 mmHg 
Reference transducer 0.27 mmHg Normal 0.27 mmHg 
Repeatability (max.) 0.16 mmHg Normal 0.16 mmHg 
Hysteresis 0.10 mmHg Rectangular 0.06 mmHg 
Non-linearity 1.63 mmHg Rectangular 0.94 mmHg 
Data acquisition card 3.53·10-4 V Rectangular 0.04 mmHg 
Amplifier 1.44 Rectangular 0.77 mmHg 
Supply voltage 3.04·10-4 V Normal 0.02 mmHg 
Temperature dependency 0.13 mmHg/°C Rectangular 0.38 mmHg 
Illuminance dependency 2·10-5 mmHg/lx Rectangular 0.09 mmHg 
Combined measurement uncertainty*     1.33 mmHg 
*all values are valid for everyday measurements and are not best measurement capability (BMC) 
 
Additionally to the IEC standard tests, the effect of illumination was investigated. Inspiration 
for this test was taken from the research of Matzek et al. [7]. IBP measurements can be 
performed in the dark patient room or under the surgical lights with the illuminance of more 
than 200,000 lx. The effect was investigated with a calibrated standard equipment in range 
between 30 lx and 85,000 lx using reference LED light source. The effect of illumination was 
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investigated by linear approximation in the range of interest. A contribution of 0.09 mmHg was 
determined as negligible in the uncertainty budget, although the difference of zero point drift at 
minimum and maximum illuminance was 1.1 mmHg. In the past, this effect was traced back to 
the thermal radiation of the light source. Matzek et al. reported values up to ± 17 mmHg as the 
effect of the illumination on zero point drift. The light source of today’s surgical equipment are 
LED lights radiating much less heat than older halogen surgical lamps. Still, this issue is not 




Figure 3: The results of static calibration of IBP transducer. Measurement error E (dot) with expanded 
measurement uncertainty U (k = 2) as error bars. Dotted grey lines represent maximal permissible error (MPE) 
of IBP transducer in static conditions according to IEC 60601-2-34 [6]. 
 
 
III. Dynamic calibration 
 
IBP transducers are used for continuous measurements which demands adequate dynamical 
properties of the IBP measurement system in order to minimize the dynamic measurement error. 
The accuracy of systolic and diastolic pressure and the frequency response of DUT was 
examined according to the IEC standard with a few modifications [6]. This standard does not 
apply to the tubing and intravenous catheter. However, the tested IBP measurement system 
(SUT – system under test) setup consisted of catheter needle, standard tubing and pressure 
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transducer which is usual clinical setup, the other possible setup consists of a catheter tip 
transducer intended for insertion directly into the cardiovascular system. 
 
A. Setup of dynamic calibration 
Dynamic calibration was performed by applying sine-wave pressure in frequency range from 
0.1 Hz to 24 Hz. These frequencies were chosen in order to investigate the response up to the 
10th harmonic of the normal pressure signal (1 Hz) including the cases of tachycardia and heart 
rates while exercising (f > 1 Hz). The applied pressure amplitude was 40 mmHg peak-to-peak 
with systolic value of 120 mmHg and a diastolic pressure of 80 mmHg. The applied pressure 
values are lower than proposed in the IEC standard but within the stable behaviour of simulator 
control. The background for this is the avoidance of potentially undesired deformation of the 
diaphragm or damage of the RPT at unstable behaviour generating very high pressure peaks. 
Six different IBP measurement setups were investigated using one type of IBP transducer, 
already investigated as DUT under static conditions, two lengths (15 cm and 120 cm) of 
standard clinical tubing with luer mounting (by CODAN, Germany) and three different sizes 
(18 G, 20 G and 22 G) of clinical intravenous catheter (by B. Braun AG, Germany). Cannula 
sizes 18 G and 20 G (recommended) are used for adult patients, while 22 G cannula is 
recommended for infant patients (also 25 G for neonates) [24]. The chosen tubing was part of 
standard clinical monitoring set included with IBP transducer. 
The equipment used in the setup for dynamic calibration was chosen and designed in such way 
that only the poor dynamical characteristics of the SUT would be the cause of signal distortion 
(attenuation or overshoot). The sampling rate of the data acquisition in the dynamic calibration 
was 2 kHz. The IBP simulator can generate sinusoidal peak-to-peak pressure up to 300 mmHg 
at 50 Hz. The simulator controller uses in feedback loop RPT with flat response up to 3.5 kHz. 
The module used for amplification of the IBP transducer output and galvanic isolation was 
designed with the -3 dB point at 480 Hz, while the data acquisition card used has -3 dB point 
specified at 159 kHz. All these components have flat response in the frequency range of interest 
(< 50 Hz). The setup of the dynamic calibration is presented as block diagram in Fig. 4. 
 

Dynamic calibration and uncertainty estimation of invasive blood pressure measurement 
and their uncertainties are determined with covariance matrix Uampl,phase using the Monte Carlo 
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Frequency response, i.e. magnitude M(ω) response and phase response φ(ω) are calculated as 
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Uncertainty of frequency response is determined by covariance matrix UFRF: 
TCUCmFRFU )(   (6), 
 











































































Thus, the magnitude and phase with corresponding uncertainties are obtained at each measured 
frequency f. In previous studies, the IBP measurement system was investigated as second-order 










    (8), 
 
where Kp, δ and ωn = 2πfn denote gain, damping and natural radial frequency of the IBP 
measurement system physical model parameters. Link et al [14] proposed a modelling method 
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transforming the frequency response, obtained by dynamic calibration, to second-order model 
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The covariance matrix Upars with diagonal elements being squared standard uncertainties of the 
model parameters Kp, δ, fn is then calculated from Monte Carlo simulations where magnitude 
and phase response as well as covariance matrix UFRF are used in the estimation of the SOS 
model parameters and their associated uncertainties. For details of this calculation procedure 
see [14]. 
 
C. Results of dynamic calibration 
Dynamic calibration was performed by applying sinusoidal pressure of 40 mmHg peak-to-peak 
value using six different setups of the clinical catheter-tubing-transducer IBP measurement 
system. Each measurement setup was dynamically characterised by SOS model parameters 
with associated uncertainties calculated by the above approach using equations 1-9. The results 
are represented in Table 2. In order to check the repeatability, the dynamic calibration procedure 
was performed three times with each setup. The results showed that the standard deviation of 
the calculated model parameters of repeated tests was almost ten times smaller than the 
calculated uncertainties of the model parameters, which confirms sufficient repeatability of the 
dynamic calibration. Figure 5 shows that the SOS model fits to the measured frequency 
response. The results of the dynamic calibration are mostly consistent with the results of 
previous studies [3], [4], [9], [10]. Measurement setups with longer tubing (120 cm) had lower 
natural frequency than setups with shorter tubing (15 cm). Contrary to previous studies, the 
damping coefficients decreased with the length of tubing [3], [4]. The effect of tubing length is 
most obvious at measurement setups using the largest catheter tip (18G), where the value of 
damping coefficient was four times smaller and natural frequency two times lower than for 
longer tubing. The catheter size also influences dynamic properties of the IBP measurement 
system. Setups with larger catheter had higher natural frequency. When using 120 cm long 
tubing the damping coefficient decreased with the catheter size, but in case of 15 cm long tubing 
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Figure 6: Frequency response of six modelled IBP measuring system (transducer + tubing + catheter). 





Figure 7: Magnitude response for all six calibrated IBP measurement setups (solid). Magnitude values were 
within the required magnitude range of ±3 dB in frequency range between DC and 10 Hz (dash). 
 
Similar to the criterion in the IEC standard [6], Gardner [5] proposed a plot of damping 
coefficient against natural frequency to evaluate the adequacy of the IBP setup dynamic 
characteristics. If the δ(fn) value is in the adequate either or in the optimal area of the plot, the 

J Ogorevc et al 
calibration, propagated for instance by means of digital filtering. As noise of the IBP signal was 
considered to be white noise with a standard deviation of the signal using the IBP measurement 
system and propagating static pressure, i.e. repeatability contribution in uncertainty budget 
presented in Table 1. 
 
A. Methods 
Three approaches for the analysis of dynamic measurement process and dynamic uncertainty 
evaluation were proposed: deconvolution FIR filters in the time domain [18], sequential Monte 
Carlo method [22] and deconvolution in frequency domain using the discrete Fourier transform 
(DFT). The methods were propagated on an excerpt of the IBP measurement data from a clinical 
environment. The results of dynamic calibration of the IBP measurement setup were used for 
the estimation of “true” blood pressure value of measurand and to evaluate measurement 
uncertainty under dynamic conditions. Data processing was done in PyDynamic [25], a software 
package for dynamic measurement analysis based on the GUM and its supplements. The 
software is written in Python and is developed and validated mainly at the PTB, Germany. 
 
1.) Deconvolution FIR filters in time domain 
The IBP measurement system is considered as linear time-invariant system with frequency 
response G(ω) (8). In order to correct the IBP measurement signal due to dynamic error, 
deconvolution with the system’s response function is applied to the measurement data. 
Therefore, a FIR digital deconvolution filter f(ejω/fs) is designed as a cascade of a compensation 
filter fcomp(ejω/fs) and a low pass filter flow(ejω/fs). The compensation filter approximates the 
inverse of the measurement system and it is designed by the least-square fit method. A 6th-order 
FIR filter was chosen due to the small set of frequency response values available. The frequency 
response of the measurement system is attenuated at higher frequencies, which means that the 
magnitude of the compensation filter response increases. This results in the amplification of 
high frequency noise. Hence, a low pass filter with cut-off frequency higher than the frequency 
range of interest is proposed. In our study, a high order (N = 100) low pass filter with cut-off 
frequency 50 Hz higher than fn was chosen. A linear-phase FIR low pass filter was designed 








     (11), 
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3.) DFT deconvolution in frequency domain 
Dynamic measurement analysis sometimes requires the representation of the measurement 
result in the frequency domain. The fast Fourier transform (FFT) based on the discrete Fourier 
transform (DFT) is a common tool used in signal processing for this purpose. The proposed 
DFT deconvolution method in the frequency domain for the estimation of the input signal ?̂? 
and its associated uncertainty is implemented in five steps: 1.) The measurement result y[n] in 
(10) is transformed to the Fourier domain using the DFT. 2.) The frequency response (5), 
obtained by dynamic calibration and given by model (8) is transformed from magnitude and 
phase to the G(f) complex system at the DFT sample frequencies f, 3.) The complex DFT of the 
measurement signal Y(f) is divided by G(f), 4.) The result of 3.) is multiplied by Glow(f) – the 
complex values of the low-pass filter glow from (11) at f, 5.) The inverse DFT is applied to the 




fYx    (12) 
 
The uncertainty for this estimation is calculated from the uncertainty of the measured output 
signal and the uncertainty of the measurement system (6) using PyDynamic. Details on the 
uncertainty propagation are described in [20]. 
 
B. Dynamic measurement analysis of clinical IBP signal 
Methods for estimating the “true” values of the IBP measurand and its dynamic uncertainty 
were applied to a clinical IBP measured signal. The estimation of the measurand and its 
uncertainty were carried out for: a.) Deconvolution FIR filter, b.) Sequential Monte Carlo and 
c.) DFT deconvolution method. The results of all three methods are presented in Figure 10, 
where an IBP measurement setup with 120 cm tubing and catheter size 20 G was considered 
for the measurement system model (8). We focused on three parameters to characterize the 
methods propagation on clinical IBP signal: 1.) accuracy of systolic and diastolic values, 2.) 
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Table 3: Accuracy of systolic (SYS) and diastolic (DIA) blood pressure considering measurand estimation as 




















15 1.8 0.5 1.8 0.5 1.9 0.5 
120 4.7 0.4 4.7 0.4 4.7 0.4 
20 
15 2.1 0.3 2.1 0.3 2.3 0.4 
120 1.9 -0.4 1.9 -0.4 1.9 -0.3 
18 
15 1.0 0.4 1.0 0.4 1.0 0.4 
120 0.8 -0.5 0.8 -0.4 1.1 -0.3 
 
The dynamic error analysis took the complete IBP signal for the investigation, not only the peak 
values. Focus of this analysis was on the delay of the measured signal and on waveform 
distortion. Every measurement system has its own time response which produces lag between 
sensory part and measurand. The largest dynamic error was detected when the DFT method 
was applied for the estimation of the measurand (Fig. 11). But dynamic error from perspective 
of phase delay is not so important, even with the occurrence of anomalies during patient 
monitoring, since the value of the time delay is negligible compared to the period of cardiac 
cycle. More important is the waveform distortion which is crucial for decision making of 
medical staff. This was already indirectly addressed by accuracy of SYS and DIA and by 
evaluating the adequacy of dynamic characteristics (Fig.7). By the dynamic error analysis it 
was proven for all tested IBP setups that there was hardly any waveform distortion due to poor 
dynamic characteristics. This is visible by overlapping of estimated and measured IBP signal 
in figure 10. The largest dynamic error was determined for the setup with the smallest catheter 
size. In summary, the results presented in Table 4 show that setups with larger catheter and 
longer tubing had smaller dynamic error. 
The dynamic uncertainty was investigated with a clinical IBP signal and considered as a 
function of time. In Figure 10, the grey region represents the expanded measurement 
uncertainty (k = 2) of the IBP signal estimate for each of the three methods used. Table 5 
summarizes the minimum and maximum values of expanded uncertainty for all six tested IBP 
measurement setups. The FIR deconvolution and SMC methods returned a bit larger uncertainty 
values, but the result was very similar using all three methods. Setups with smaller catheter size 
and longer tubing showed larger uncertainty. The time-dependent measurement uncertainty for 
the IBP measurand is shown for one of the setups in Figure 12. 
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deconvolution in frequency domain and sequential Monte Carlo method are nonetheless useful 




Blood pressure, as well as all physiological parameters, are dynamic quantities and as such 
demand appropriate calibration method under dynamic conditions. Therefore, static and 
dynamic tests were performed in accordance with the IEC 60601-2-34. Six clinical catheter-
tubing-transducer measurement setups were investigated dynamically and all met the 
requirements of the standard. Calibration results were used for building a dynamic model of the 
measurement system. A method for measurand estimation and its uncertainty is presented. The 
distortion of measured signal due to poor dynamic characteristics can be corrected. The 
proposed method is based on the knowledge about the dynamic model parameters obtained by 
dynamic calibration and compensated using deconvolution FIR filter technique which can be 
propagated in real time. 
Future work will focus on propagating the method in clinical environment. The FIR filter 
construction demands optimization in order to decrease the uncertainty. In a clinical study, all 
influential physical quantities, error sources and other disturbances have to be determined for 
IBP uncertainty estimation. The results will be compared with target uncertainty definition 
which is in the domain of physicians. From a medical diagnostic perspective, underestimating 
or overestimating of the measurand and its measurement uncertainty, in both cases results in 
wrong decisions. 
Metrological procedures in the study may become a basis for a future guidebook on how to 
assure the traceability to the International System of Units (SI) in biomedical measuring 
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